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SIMBOLURI ŞI UNITĂȚI DE MĂSURĂ 


a - factor dependent de indicele de refracție [ - ] 

a`- factor [ - ] 

815 22, 23 - constante 

A - aria iradiată de laser (aria fasciculului laser) [ m? ] 

A` - factor adimensional [ - ] 

A. -aria craterului [ m? ] 

Ar - atenuarea fibrei optice [ dB-m'! ] 

Axm = coeficientul de absorbție Kubelka-Munk [ m”! ] 

Am - numărul de masă [ - ] 

AN - apertura numerică | - ] 

A, - frecvenţa de ciocnire moleculară [ s ] 

A, - factorul de atenuare a stresului [ - ] 

Asr - aria transversală a sferei [ m°] 

A, - absorbanţa dependentă de lungimea de undă [ - ] 

b - constantă dependentă de indicele de refracție [ - ] 

c - viteza luminii în vid [ m-s” ] 

€a - viteza luminii într-un mediu cu indicele de refracție n [ m:s” ] 
C - constantă [ W.-m'! ] 

C(0) - concentraţia de particule a țesutului sănătos [ m° ] 
C(t) - concentraţia de particule rămase nedistruse după timpul + [ m° ] 
Ca - gradul de distrugere a țesutului | - ] 

Cn - termen ce reuneşte variabilele hidrodinamice [ mS-kg:s* ] 
Cp- căldura specifică la presiune constantă [ J-kg K] 

Cp carb- căldura specifică a zonei carbonizate [ J-kg “K ] 
C,- căldura specifică la volum constant [ J-kg tK! ] 

C,- constantă | m? ] 

d - zona optică [m ] 

d - grosimea eşantionului [ m ] 

d, - diametrul aerodinamic al particulelor [ m ] 

dearb - grosimea stratului de carbon | m ] 

dr- distanța focală [ m ] 

d, - grosimea stratului de sânge [ m ] 

d, - adâncimea de încălzire uniformă | m ] 

dz - grosimea elementară a unui strat | m ] 

D - diametrul fasciculului laser pe lentilă (apertura) [ m ] 

Da - coeficientul de difuzie [ m ] 

Dy - diametrul fibrei sau cateterului [ m ] 

Dep: - diametrul optim al fasciculului de intrare pe lentilă [ m ] 
D, - diametrul tubului de descărcare [ m ] 

e - constantă (2,7182...) 

€p- sarcina protonului [ C ] 

E - energia [ J ] 

E; - energia de activare pentru reacţii [ Jmol"! ] 

Eabs - densitatea de volum a energiei absorbite de țintă [ Jm? ] 


XIV BIOFOTONICĂ 


E, = energia utilizată pentru crearea bulei de cavitaţie [ J ] 
E = densitatea de energie critică (de prag) [ Jm”? ] 

E. - câmpul electric [ Vm”! ] 

E, - energia impulsului laser [ J ] 

E = densitatea căldurii latente [J:m*] 

Em = modulul elastic [ Pa] 

E, = energia de prag [ J ] 

Eaa = energia radiantă emisă de corpul negru [ J ] 

Esoc = energia undei de şoc [ J ] 

E, - energia laser transmisă prin focar []] 

Er - densitatea de căldură [ J-m? ] 

Ew = energia necesară pentru vaporizarea unei unități de volum de țesut [J:m? ] 
E, - energia de vaporizare [ J ] 

Eo - energia impulsului laser incident [ J ] 

f- distanţa focală a lentilei [ m ] 

f - parametru adimensional, egal cu 2C/R [-] 

fabs - fracţia de radiaţie absorbită [ - ] 

fe - fracția din căldura de combustie depozitată în zona carbonizată [-] 
fı - fracţia de legături chimice în materialul nativ [-] 

fope - distanța focală optimă a lentilei [ m ] 

f; - frecvenţa de repetiţie a impulsurilor laser [Hz] 

fr max - frecvența de repetiție maximă a impulsurilor laser [ Hz ] 

f, - fracţia din apa încălzită la 100 °C care este vaporizată [ - ] 

F - fluenţa laser (expunerea radiantă) [ J-m?] 

Fm - fluenţa laser (expunerea radiantă) medie [ J -®°] 

Fo - numărul Fourier [ - ] 

F, - fluența laser (expunerea radiantă) de prag [ J-m? ] 

Fps - fluența laser (expunerea radiantă) de prag pentru străpungere [ J-m? ] 
F, - fluența laser (expunerea radiantă) pentru pragul de ablație rece [ Jm? ] 
F, - segment din expunerea radiantă [ J-m?) 

Fu - fluența laser (expunerea radiantă) de tranziție [J:-m?] 

Fo - fluența laser (expunerea radiantă) incidentă [ J-m? ] 

F`- fluența laser (expunerea radiantă) pentru cel de-al doilea prag [ J-m?] 
g - anizotropia [ - ] 

guc - Cosinusul mediu al funcţiei de fază Henyey — Greenstein [-] 

&sBs - facrorul de câştig pentru împrăştiere Brillouin stimulată [m-W'!] 
g - acceleraţia gravitațională [ m-s2] 

Ga - factorul Gaunt [ - ] 

Gp - factorul de câştig exponențial [ - ] 

h - constanta Planck [ J:s ] 

h, - distanță [ m ] 

ho - înălțimea tunelului de cavitație [ m ] 

h; - notație pentru (1 + pu)! 

H - căldura de ablaţie [ Jm”? ] 

H, - căldura de vaporizare [ J-m” ] 

i - numărul de fotoni necesari pentru ionizare [ - ] 

I - intensitatea laser (iradianţa) [ W.m'? ] 

Ia»s - intensitatea laser (iradianţa) absorbită [ W.m2] 

Il, - iradianța datorită autofocalizării [ W.m? ] 

I4(z) - intensitatea laser (radianţa) difuză totală [ W:m? ] 

I,- intensitatea laser (iradianța) de prag [ W:m” ] 

I, - intensitatea laser (iradianța) de străpungere [ W:m? ] 
Io - intensitatea laser (iradianța) incidentă [ W:m’? ] 


Simboluri şi unităţi de măsură XV 


j - densitatea fluxului radiant [ W.m'?] 
k - constanta Boltzmann [ J-K" ] 
k" - coeficientul de extincţie [ - ] 
ka - difuzivitatea termică [ m2.s! ] 
Ka apa - coeficientul de autodifuzie a apei [ ms” ] 
kn - constanta de rată pentru fluorescență [ s" l 
Ktos - constanta de rată pentru fosforescență [ s ] 
kw- constanta de rată pentr dezexcitare neradiativă [ s” ] 
kp - rata de perfuzie [ s" ] 
ka i- constanta de rată pentru relaxare încrucişată intersistem [.s'! ] 
k, - factor scalar (SE eanan, termen de retroîmprăştiere) | - ] 
kı - constantă | m JI] 
kz - constantă [ m? ] 
K - conductivitatea termică [ W-m'-K'! ] 
Kearb - conductivitatea termică a zonei carbonizate [ W.m'1-K'!] 
l - lungimea de difuzie termică [ m ] 
|. - lungimea de coerență [ m ] z 
L - distanță [ m ] 
Le - căldura de combustie a stratului carbonizat | J-kg”! ] 
L,- radianța [ W.m?-sr! ] 
L, - căldura latentă de vaporizare [ J-kg”! ] 
m - panta unei drepte [ - ] 
m - inversul indicelui de refracție [ - ] 

my - indice pentru dependenţa radială a reflectanței i -] 
M - masa [ kg ] 
M. - masa electronului [ kg ] 
M; - momentul de inerție [ kg:m? ] 
Mip - momentul de inerție al pendulului [ kg-m?)] 
M, - masa pendulului [ kg ] 
Ms, - masa protonului | kg ] ; 
M, - momentul de rotație al pendulului [ kg:m? 2] | PE IA 
M? - coeficientul calității fasciculului laser [ - ] ? 
n - indicele de refracție [ - ] 
n“ = indicele de refracție complex [-] 

- densitatea electronică [ m? ] 
SE fracția de masă a unui produs de ablație [=] 
Nion - densitatea ionică [ m? a 
np - densitatea protonilor [ m? >] 
ai - indicele de refracție la temperatura camerei | - ] 

- densitatea legăturilor chimice din polimer care' pu ei, rupte [ m°] 
su coeficientul neliniar al indicelui de refracție [ m2:W'l ] 
ne - densitatea legăturilor chimice în materialul nativ [ m° ] $ 
N - raportul între coeficientul de împrăştiere şi coeficientul de absorbție [= jii E 
N' - raportul între coeficientul de împrăştiere efectiv şi coeficientul de absorbție [- -] 
p- presiunea [-] ; 
Pb- presiunea vaporilor în interiorul bulei [Pa] 
p. - presiunea critică [ Pa ] 
Pn - presiunea hidrostatică [ Pa ] x A E 
Prag - presiunea radiației [ Pa ] yu < gg a | get 
ps - presiunea undei de stres [ Pa ] > za 
Psoe - presiunea undei de şoc [ Pa ] 
po - presiunea iniţială [ Pa ] 
p - constantă [ - ] 


XVI  BIOFOTONICĂ 
Aa So e a At L a Se 1 URR III 
p(0) - funcţia de fază pentru împrăştiere [ - ] 
P - putera laser [ W ] 
P, = puterea de combustie [ W ] 
Per - puterea critică de colaps [ W ] 
Pe - numărul Peclât [ -] 
P; - puterea de intrare | W ] 
Pm - puterea medie [ W ] 
P, = puterea de ieşire [ W ] 
Pp = puterea laser de prag [ W ] 
P, - puterea laser de străpungere [ W ] 
Psps - puterea critică pentru împrăşștiere Brillouin stimulată [ W ] 
P, - puterea de vârf [ W ] 
P,a - densitatea de volum a puterii absorbite [ W.m” ] 
q - rata pierderii de căldură prin radiație şi convecție [ W ] 
draa - rata pierderii de căldură prin radiație [ W.m? ] 
qo = procentul de creştere a mărimii spotului față de talia fasciculului [ % ] 
Q - entalpia efectivă de ablaţie [ J-kg”! ] 
Q, - entalpia de prag pentru ablaţie explozivă [ J-m* ] 
Qa - rata pierderii de căldură pe unitatea de arie [ W-m° ] 
Qar - entalpia pentru ablaţie termochimică [ J:kg'!] 
Qerb - entalpia de prag pentru carbonizare | J-m? ] 
Qh» - entalpia de încălzire [ J-kg'”!] 
Q, - pierderea de căldură [ W.m* ] 
Qm - generarea metabolică de căldură [ W-m° ] 
Qp - transferul de căldură cauzat de perfuzie [ W.m” ] 
Q, - termenul sursă pentru căldura externă [ W-m” ] 
Qim - entalpia pentru transportul de masă [ J-kg” ] 
Qa - entalpia de ablaţie pentru valori mari ale fluenţei [J-kg” ] 
r - coordonata radială [ m ] i 
r, - raza bulei de cavitație [ în ] 
Tbe - raza de echilibru a bulei de cavitație [ m ] 
Fb max - raza maximă a bulei de cavitaţie.| m ] 
rpo - raza inițială a bulei de cavitație [ m ] 
r. - raza de curbură a ghidului de undă [ m ] 
Tg - distanța de distrugere [ m ] 
rą - raza ghidului de undă gol [ m ] 
r; - reflectanţa internă a radiaţiei difuzate la frontiera eşantionului [ - ] 
rı - raza medie a leziunii | m ] 
r, - raza unei bare de ţesut [ m ] 
R - constanta universală a gazelor [ J-mol!-K" ] 
R' - reflexia radianței difuze [ - ] 
R, - rata de ablaţie (exprimată în masă ablată pe impuls) [ kg ] 
Ra - coeficientul reflexiei undelor acustice [ - ] 
Ra - reflectanţa difuză totală [ - ] 
R, - reflexia directă a suprafeței (Fresnel) [ - ] 
R; - fracţia din radiaţia retroîmprăştiată de eșantion la o singură trecere [ - ] 
R, - reflectanţa totală a suprafeţei [ - ] 
R, - fracția din puterea laser pierdută prin reflexie şi atenuare [ - ] 
R, - reflectanţa datorită difuziei laterale a luminii [ - ] 
R; - reflectanţa dependentă de lungimea de undă [ - ] 
R, - primul moment normat al reflexiei Fresnel nepolarizate | - ] 
s - distanţa între locul de formare a bulei şi perete [ m ] 
ș' - distanţa între axa de rotaţie și centrul de masă [ m ] 


| 
f 
| 
f 
l 
f 
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Simboluri şi unități de măsură 


s” + distanța între axa de rotație şi punctul de im 
Sw Sa = ftontiera frontului de fază [m] 
S - strălucirea fasciculului laser [ W.m2-sr-! ] 
Srm = coeficientul de împrăştiere Kubelka-Munk [m] 
Sp = grosimea optică a plasmei [-] 
S, - suma radianței pe întregul unghi solid [Wm] 
t- timpul [s] 
ta = timpul de tranzit acustic [s] 
tù = timpul de colaps al bulei de cavitaţie [s] 
te = timpul de creştere [ s ] i 
ta = timpul necesar pentru conducția căldurii pe distanța zp mm ES] 
t = timpul pentru atingerea echilibrului în zona de coagulare [ s] 

tt- timpul de revenire finală a temperaturii după expunerea laser [s] 

t = timpul de inițiere a expunerii laser [s] 

ta = timpul între frontul anterior al impulsului laser şi începutul ablaţiei [s] 
tvac = timpul minim pentru ca zona cu vacuole să atingă grosimea de echilibru [ s ] 
to = timpul de referință [ s ] 

ti, ta - timpi de întârziere [ s] 

t° - timpul după care sursa de căldură laser atinge unda de difuzie [s ] 

T - temperatura [ K; °C ] 

T - transmisia radianțeì difuze [ - ] 

T, - transmisia datorită absorbției [ - ] 

Ta» = temperatura de ablație [ K; °C ] 

Tac = transmisia undelor acustice [ - ] 

Tar = temperatura arterială [ K; °C ] 

T. = temperatura critică [ K; °C ] 

Ta - transmitanța difuză totală [ - ] 

T. = temperatura electronică [ K ] 

T, = perioada impulsurilor [ s` ] 

T, = temperatura de referință [ K; °C ] 

T, - transmitanţa datorită împrăştierii [ - ] 

T, - temperatura de vaporizare [ K; °C ] 

T, - transmitanța datorită difuziei laterale a luminii [-] 

To - temperatura iniţială [ K; °C ] 

u - notație pentru 44(kat)"? 

v - numărul cuannc vibrațional [ - ] 

Va = viteza de ablație [ ms" ] 

Y» - viteza peretelui bulei [ m:s!] 

Ve - viteza de conducție efectivă a căldurii [ms] 

Ve = viteza de ejecţie [ m:s" ) 

vr - Viteza de deplasare a fasciculului laser [ms] 

Yp - viteza particulelor [ m:s" ] 

Ypm - Componenta vitezei medii iniţiale a particulelor, perpendiculară pe suprafață [ ms] 
v, - Viteza sunetului [ m-s” ] 

Ys » Viteza sunetului în plasmă [ ms" ] 

Vioe = Viteza undei de şoc [ m:s'! ] 

V - volumul iradiat [ m” ] 

Ver = volumul craterului de ablaţie [ m? ] 

V, - volumul lichidului vaporizat [ m’ ] 

Vp - volumul specific al plasmei [ m" ) 

V, - volumul bulei cu vapori de apă [ m? ] 

w - raza fasciculului laser [ m ] 

wo = raza fasciculului laser întfocar [ m ] 


pact al radiaţiei laser [ m ] 
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XVIII BIOFOTONICĂ 
T 
Wop - raza spotului datorită difracției [ m ] 
Wor - raza minimă a unui fascicul real [m] 
Wos - raza spotului datorită aberației sferice [ m ] 
W - conținutul relativ de apă al țesutului | - ] 
W carv = pragul de hidratare pentru carbonizare [ kg:m” ] 
x - coordonata transversală pe direcţia de propagare a fasciculului laser | m ] 
Xmax ~ Valoarea maximă a razei craterului [m ] 
X=0 - raza craterului la suprafaţa țesutului [ m ] 
y = coordonata transversală pe direcţia de propagare a fasciculului laser [ m ] 
Y - eficiența de ablație [m] . 
Z - coordonata axială pe direcţia de propagare a fasciculului laser [ m ] 
Za - deplasarea frontului de ablaţie [ m ] 
Ze - adâncimea zonei de coagulare [ m] 
Zearb ~ adâncimea zonei carbonizate [ m ] 
Za - deplasarea undei de difuzie a căldurii [ m ] 
Zp - adâncimea zonei de distrugere termică [ m ] 
ZD max ~ Adâncimea maximă a zonei de distrugere termică [ m ] 
ZD min - adâncimea minimă identificabilă a zonei de distrugere termică [m] 
Zr - adâncimea spotului focalizat [ m ] 
Zm - poziția suprafeței materialului în mişcare [ m ] 
Zmax - adâncimea maximă de ablație [ m ] 
Zmed - adâncimea medie de ablație [ m ] 
Zp - lungimea plasmei [ m ] 
ZR - distanța Rayleigh a fasciculului laser [ m ] 
Zr - distanța Rayleigh a fasciculului focalizat [ m ] 
Z, - deplasarea sursei de căldură [ m] 
Zy, - grosimea efectivă a zonei cu vacuole [ m ] 
Zys - adâncimea faţă de epidermă a unui vas sanguin [ m ] 
Zx max - adâncimea la care diametrul craterului este maxim [m] 
Z@xmax - adâncimea la care diametrul elipsei este maxim [ m ] 
Zo - drumul liber mediu de transport [ m ] 
Zo - drumul liber mediu [ m ] 
Z - impedanţa efectivă a undei de şoc [ Pa:m'!-s ] 
Z, - numărul atomic [ - ] 
a - coeficientul de atenuare a undei acustice [ m” ] 
Qg - pierderea distribuită în fibre optice [ m" ] 
a'a - coeficientul de absorbție de doi fotoni [ m-W'! ] 
&r- unghiul maxim de incidență pentru reflexia totală într-o fibră optică [ rad ] 
Gg - unghiul de incidenţă într-un ghid de undă [rad ] 
@p - unghiul de deflexie [ rad ] 
Cp max - deflexia unghiulară maximă [ rad ] 
a, - coeficientul de cuplare termică dependent de lungimea de undă [ -] 
B - coeficientul termic de expansiune în volum [ K” ] 
B - factorul legat de absorbţia de doi fotoni [ - ] 
B” - coeficientul de absorbţie neliniară [ m-W'! ] 
y - coeficientul liniar de expansiune termică [ K”! ] 
y - distanţa adimensională între bula de cavitaţie şi perete [ - ] 
Ye - coeficientul termodinamic de compresibilitate izotermă [Pa!)] 
T - parametrul Grüneisen [ - ] 
5 - adâncimea de penetrare optică [ m ] 
õa - adâncimea de atenuare caracteristică pentru produsele de ablaţie [m ] 
5, - adâncimea de penetrare la perfuzie [ m ] 
5, - deplasarea de fază [ rad ] 


Simboluri şi unități de măsură; XIX 


AEav, - Variația densității de energie absorbite [ J-m'?] 

AH - energia eliberată într-o reacţie chimică [ J-mol'! ] 

AL - diferența de distanță [ m ] 

AM - momentul de recul [ kg-m:s'!; Pa:m2.s ] 

An - diferenţa indicilor de refracție [ -] 

Ap - diferența (gradientul) de presiune [ Pa ] 

AP - diferenţa de putere [W] 

AP - pierderea de putere prin difuzie [ W ] 

AS - entropia de activare [ J-mol'!.K' ] 

At - treapta de timp [ s ] 

At. - timpul de coerenţă [ s ] 

AT - diferența de temperatură [ K; °C ] 

AT car - creşterea de temperatură în zona carbonizată [ K; 9%] 

Av - viteza de recul [ m-s”! ] 

AV - elementul de volum [ m: ] 

Az - treapta pentru adâncimea de ablație [ m ] 

A) - lărgimea liniei exprimată în unități ale lungimii de undă [ m ] 
Av - lărgimea liniei exprimată în unităţi de frecvenţă [ s:1] 

g - emitanța totală [ - ] 3 

£o - constanta dielectrică (permitivitatea spaţiului liber) [ A-s-V1-m' ] 
¢ - rata de reacție Arrhenius [ s" ] 

n - eficiența (randamentul) de conversie [ - ] 

m; - probabilitatea de ionizare a materialului | m?-J! ] 

O - unghiul de deflexie la împrăştiere [ rad ] 

Ga - unghiul de divergență (jumătatea unghiului în câmp îndepărtat) [ rad ] 
Or - unghiul de divergență pentru un fascicul real [ rad ] 

01, 82 - unghiurile de reflexie față de normală într-un ghid de undă gol curbat [ rad ] 
A - lungimea de undă | m ] 

u - constantă [ m:W” ] 

Wa - coeficientul de absorbție [ m” ] 

Ha apa - coeficientul de absorbție pentru apă [ m” ] 

Ha carb - coeficientul de absorbție pentru stratul carbonizât [ m] 
Haa - coeficientul de absorbție pentru prouasele de ablaţie [ m'!] 
Haos = coeficientul de absorbţie pentru os [ m" ] 

Hap - coeficientul de absorbție al plasmei [ m”! 

{ur - coeficientul de atenuare efectiv [ m”! ] 

{u - coeficientul de împrăştiere [ m" ] 
w’, - coeficientul de împrăştiere efectiv (redus, de transport) [ m: ] 
{u - coeficientul de atenuare (extincţie) [ m” ] 

Hu - coeficientul de transport [ m” ] a 
Hg - costanta permeabilităţii absolute a spațiului liber [ V:s:A'-m' ] 
v- frecvenţa de oscilație [ s" ] E 

Ve - vâscozitatea cinematică a apei [ ms" ] 

v;- moduri de oscilație ; 
E - factorul de distorsiune a undelor acustice [-] 
m - constantă (3,1415...) 

p- densitatea [ kgm” ] 


Pearb - densitatea stratului carbonizat [kem” ] 

pr- densitatea electronică de fond[m”] i 
ps - densitatea electronică de străpungere proserisă [m>] 
Psoe - densitatea în frontul undei de şoc [| kg:m Jes 
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Po - densitatea apei înainte de compresie [ kg-m* ] 

O - stresul termoelastic [ Pa ] 

O, - stresul ablativ [ Pa ] 

Oa (Os Gs) - secţiunea transversală de dezexcitare a unei stări [ m° ] 

__Oe- tonicitatea la extensie (rezistența de rupere la extensie) [ Pa ] 
Ges - secțiunea transversală efectivă a câştigului laser [ m° ] 

O, - tensiunea de suprafață între lichid şi gaz [ N-m'! ] 

Osp - constanta Stefan-Boltzmann [ W-m*-K* ] 

G; - stresul indus termic [ Pa ] 

O, - valoarea de vârf a stresului de extensie [Pa] 

T- timpul de relaxare (difuzie) termică [s] 

Ta - constanta de timp de relaxare termică axială [s] 

Te - constanta de timp de ciocnite inelastică a electronilor [s] 

Ta - constanta de timp pentru difuzia electronilor [ s ] 

Tp - durata impulsului laser [ s ] 

Tr - constanta de timp de relaxare termică radială [s] 

Trad - durata radiației corpului negru [ s ] 

T, - timpul de confinare a stresului (timpul de tranzit acustic) [ s ] 

Te - timpul de confinare termică [ s ] 

Ty (Ts10 Tr10) - timpul de viață al unei stări [s] 

( - coordonata unghiulară [ rad ] 

$ - raportul între /şi D[-] 

$o - eficienţa cuantică de reacţie a colorantului excitat cu oxigenul [ - ] 

x% - modulul volumetric [ N-m? ] 

V - rata fluenței de energie radiantă [ W-m? ] 

& - unghiul solid elementar | sr ] 

©p = frecvența de oscilație (pulsația) [ s" ] 

o = albedo [ - ] $ 

Q - funcția empirică pentru distrugerea termică a tesuturilor [ - ] 

Q, - unghiul solid [ sr ] 

Q, - coeficientul de expansiune în volum [-] 


Da 


PREFAŢĂ 


Laserul constituie una dintre cele mai importante descoperiri din a doua jumătate a 
secolului al XX-lea. Speranţele legate de laser, exprimate la începuturile dezvoltării sale, 
s-au îndeplinit în cea mai mare parte, atât în ştiinţă, cât şi în tehnologie. Dintre aplicaţiile 
sale majore, laserul s-a impus cu succes în medicină şi biologie, atât ca instrument de 
cercetare, dar mai ales în diagnosticare, terapie şi chirurgie. ; 

Biofotonica, care înglobează aplicațiile laserilor în medicină şi biologie, s-a impus ca 
ştiinţă abia în ultimul deceniu, odată cu acumularea şi aprofundarea cunoştinţelor legate 
de interacția radiației laser cu materia vie. Răspândirea laserilor în ştiinţele vieții a atins 
un asemenea nivel, încât astăzi este aproape de neconceput tratarea unor afecțiuni fără 
intervenția laserului. 

Elaborarea unei lucrări de sinteză, care tratează unitar bazele fizice ale aplicaţiilor 
laserilor în medicină şi biologie, constituie un eveniment aşteptat de mulți specialişti care 
lucrează sau doresc să se implice în acest domeniu fascinant. De aceea, cartea de față, 
elaborată de prof. dr. Dan C. Dumitraş, constituie prilejul fericit de a umple un gol în lite- 
ratura de specialitate şi de a răspunde solicitărilor specialiştilor în biofotonică, cercetători, 
medici, biologi, fizicieni şi ingineri, de a avea la dispoziție o lucrare de sinteză. 

Cartea de faţă cuprinde 11 capitole, care pot fi împărțite în patru părți. Prima parte, 
după un capitol introductiv, prezintă principalele caracteristici ale laserilor folosiţi în 
biofotonică (cap. II) şi proprietăţile radiației laser (cap. III), punându-se accent pe acele 
proprietăți care sunt specifice biofotonicii. A doua parte a lucrării tratează optica țesutu- 
rilor (cap. IV), în care se introduc parametrii caracteristici şi se prezintă teoriile privind 
distribuția luminii în țesuturi, precum şi interacţiile laser-țesut (cap. V). Acest capitol, cel 
mai amplu al lucrării, descrie în detaliu cele patru regimuri de interacție, respectiv efec- 
tele fotochimice, efectele fototermice, efectele fotoablative şi efectele fotomecanice. Se 
pune un accent deosebit pe modelarea ablaţiei laser, autorul aducând contribuții originale 
care permit înțelegerea mai profundă a unei aplicaţii ce domină chirurgia laser. 

Partea a treia a lucrării se ocupă de sistemele laser medicale (cap.VI) şi de dispoziti- 
vele specializate (cap. VII) elaborate pentru integrarea deplină a laserului în teatrul opera- 
tor. Un paragraf al capitolului VI prezintă sistemele laser medicale produse în România, 
marea lor majoritate fiind concepute şi produse în unități ale Institulului de Fizică Atomi- 
că din Bucureşti. Nu sunt neglijate nici problemele legate de riscul laser şi protecția laser 
(cap. VIII), autorul cărții fiind unul din promotorii implementării standardului european 
EN 60.825-1 în legislaţia: din țara noastră. Ultima parte a lucrării prezintă succint princi- 
palele aplicaţii ale biofotonicii în medicină (cap. IX), în biologie (cap. X) şi în diagnos- 
ticarea cu laseri (cap. XI). ş 

Cartea se încheie cu anexe (definirea cantităților radiometrice şi constantele universa- 
le), o amplă bibliografie şi un index, Acestea pun la dispoziţia specialistului o serie de 
date ajutătoare, care permit pe de o parte înțelegerea mai ușoară a textului lucrării, iar pe 
de altă parte oferă informaţiile necesare pentru aprofundarea subiectului prin consultarea 
altor lucrări de specialitate. 
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Autorul cărții, prof, dr. Dan C. Dumitraş, reputat specialist în fizica şi aplicaţiile 
laserilor, are o experienţă de trei decenii în domeniu, fiind în prezent şeful Secţiei Laseri 
din Institutul Naţional pentru Fizica Laserilor, Plasmei şi Radiaţiei din Bucureşti 
Măgurele. De asemenea, prof. dr. Dan C. Dumitraș, cercetător ştiinţific principal gr. I, 
predă cursuri de specialitate la Universitatea București, Facultatea de Fizică şi la Univer- 
sitatea Politehnica București. Cartea „Laseri cu gaz” publicată de dl, Dumitraş în 1982 la 
Editura Academiei constituie în continuare un material de referință pentru cercetătorii în 
domeniul laserilor şi pentru studenți. Cercetările originale finalizate de autorul acestei 
cărți au fost încununate cu premiul Academiei Române pentru fizică, 

Biofotonica, cartea de faţă, este rezultatul unui efort uriaș al autorului de a prezenta 
sintetic cercetările publicate în peste 1 500 de articole de specialitate, o parte din acestea 
aparținând chiar autorului. Cartea este scrisă într-un stil riguros, concis şi clar, prezentând 
într-un spațiu restrâns toate datele necesare înțelegerii şi aprofundării acestei ştiinţe noi. 
De altfel, cartea d-lui prof. dr. Dan C. Dumitraş este prima sinteză pe plan mondial care 
tratează global problematica biofotonicii şi care include rezultatele cercetărilor raportate 
la nivelul anilor 1997-1998. ý l 

Având în față o lucrare deosebit de valoroasă, care răspunde solicitărilor unui cere 
larg de cercetători, medici, biologi, fizicieni, ingineri, studenți şi alți specialişti interesaţi 
în problematica biofotonicii, sunt bucuros să o pot recomanda cu căldură, fiind sigur că 
va fi întâmpinată cu interes şi că va contribui la extinderea aplicaţiilor tehnicilor laser în 


ştiinţele vieții. dilata 


- Acad. Ioan-loviţ Popescu 


CUVÂNT ÎNAINTE 


Deşi s-au scurs aproape 40 de ani de la inventarea laserului, iar primele aplicaţii 
medicale datează de la începutul anilor 1960, biofotonica s-a constituit ca ştiinţă abia în 
ultimii 10 ani, când au fost elucidate o mulțime de aspecte ale interacţiei dintre radiația 
laser şi materia vie şi au fost elaborate modele teoretice care explică fenomenologia prac- 
tică şi asigură totodată o bază de previziune corespunzătoare. Acest lucru a fost posibil 
datorită dezvoltării şi diversificării extraordinare a aplicaţiilor medicale ale laserilor. 
Practic, toate specialităţile medicale beneficiază de aportul acestui nou instrument, obţi- 
nându-se beneficii în acuratețea intervențiilor. chirurgicale, tratamente neinvazive sau 
diagnosticare de mare finețe. Dezvoltarea accelerată a aplicaţiilor medicale ale laserilor 
este dovedită şi de volumul vânzărilor pe plan mondial a aparaturii medicale cu laseri, 
respectiv creşterea anuală de peste 15 %, ritm menţinut în ultimii 10-15 ani, chiar şi în 
momente de recesiune. 

În ciuda acestor ample diseminări a tehnicilor laser în ştiinţele vieţii, principiile 
detaliate ale interacţiei laser-țesut nu sunt pe deplin cunoscute. Două motive stau la baza 
acestei situaţii. În primul rând, tehnologia laser medicală este relativ nouă şi o parte dintre 
mecanismele de interacție laser-ţesut biologic nu sunt înţelese în profunzime sau au fost 
- elucidate abia în ultimii câţiva ani. Din acest motiv, noile cunoştinte dobândite nu au avut 
timpul necesar să fie diseminate în rândul utilizatorilor tehnicilor laser. În al doilea rând, 
aserţiunile uneori exagerate ale producătorilor de echipamente laser în goana lor de a 
obține profit au generat atitudini sceptice în rândul medicilor şi a administratorilor de 
spitale pentru laserii medicali. 

Obiectivul global al acestei lucrări este de a: prezenta multitudinea efectelor ce 
intervin în interacția radiaţie laser-țesut biologic, a clarifica varietatea consecințelor ce 
survin la modificarea caracteristicilor laserilor şi utilizarea diverselor țesuturi şi a alcătui 
un tablou amplu şi coerent, bine fundamentat teoretic şi cu capacitate de predicțiune 
verificată, pentru înţelegerea deplină a tuturor aspectelor. ce pot interveni la utilizarea 
laserilor în medicină şi biologie. Scopul imediat al lucrării este de a pune la dispoziţia uti- 
lizatorilor de laseri medicali sau a celor care doresc să abordeze acest fascinant domeniu 
necesarul de cunoştinţe. teoretice şi practice care să le permită utilizarea tehnologiilor 
laser, atât a celor care s-au impus definitiv, cât şi a celor, care sunt în etapa transferării din 
cercetări de laborator în aplicaţii clinice. 

Datele ştiinţifice şi tehnologice prezentate. în lucrare vor putea fi utilizate atât de 
ingineri şi tehnicieni pentru optimizarea proiectării laserilor medicali şi a accesoriilor co- 
respunzătoare, cât şi de personalul medical pentru definirea parametrilor. optimi de func- 
ționare ai laserilor în vederea obţinerii, efectelor benefice dorite, respectiv controlul ira- 
dierii şi încălzirii, coagularea, secționarea şi hemostaza, precum şi eliminarea sau minimi- 
zarea efectelor nedorite legate de distrugerea țesutului adiacent sănătos. 

Utilizarea cunoştinţelor prezentate în această monografie va conduce la caracterizarea 
laserilor medicali printr-o selecţie deliberată a parametrilor funcționali (lungime de undă, 
regim de funcţionare, nivel de putere sau energie) pentru a corespunde cerințelor clinice 
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dorite. Această abordare logică şi pragmatică va înlocui cu siguranță unele practici prin 
di cu este utilizat acolo unde nu este necesar sau nu corespunde, sau este dplicat în 

omenii clinice în care parametrii laserului respectiv nu îndeplinesc cerinţele metodo- 
logiei stabilite. 

Materialul prezentat în lucrarea de față a fost îmbogăţit cu prilejul predării unor 
cursuri studenţilor de la secţia de biofizică, Facultatea de Fizică, Universitatea Bucureşti, 
cât şi studenţilor înscrişi la studii aprofundate la Universitatea București şi Universitatea 
Politehnica Bucureşti, precum şi cu ocazia cursurilor de perfecționare pentru medici 
organizate de Ministerul Sănătăţii sau pentru specialiştii în domeniul laserilor organizate 
de Institutul Naţional pentru Fizica Laserilor, Plasmei şi Radiaţiei. 

š Elaborarea acestei monografii a necesitat consultarea unui volum însemnat de lucrări 
ştiinţifice apărute mai ales în ultimii 10-15 ani. O parte dintre acestea (circa 1500) sunt 
indicate la bibliografie. Din păcate, marea majoritate a revistelor de specialitate nu se 
găsesc în bibliotecile din ţară. Sunt profund îndatorat colegelor din Secţia Laseri (dr. 
Maria Dinescu, Simona Cristescu, Claudia Mujat, Stela Petcu, Angela Staicu), care, pe 
parcursul unor stagii de specializare în străinătate, mi-au trimis copii ale acestor articole. 
Articole de specialitate mi-au fost oferite pentru consultare de colegii din institut, dintre 
care menţionez pe dr. D. Duţu, dr. Ş. Georgescu, dr. V. Lupei, dr. I.N. Mihăilescu, dr. I. 
Morjan, dr. Clementina Timuş, dr. V. Vasiliu. De mare ajutor mi-a fost şi colecția de 
Proceedings SPIE de la Biblioteca Naţională de Fizică Măgurele, oferită gratuit de SPIE 
(The International Society for Optical Engineering — SUA) secțiunii române a acestei 
societăți (SPIE-RO). Am folosit de asemenea materiale din colecții particulare, puse la 
dispoziția mea cu generozitate de reputații medici dr. C. Antipa, prof. dr. R. Călărașu, 
prof. dr. B. Cârstocea, prof. dr. N. Constantinescu, prof. dr. L. Dănăilă, prof. dr. I. Nedelcu, 
prof. dr. I. Pop De Popa, prof. dr. D. Sarafoleanu. Sunt îndatorat prof. dr. Ion Robu şi dr. 
Ion Voicu pentru ajutorul dat în clarificarea nomenclaturii chimice, iar pentru efortul 
excepțional depus în realizarea părții grafice şi pentru tehnoredactarea computerizată aduc 
vii mulțumiri colegelor ing. Consuela Matei, Emilia Prunaru şi Adriana Nistorescu. 

Aduc mulțumirile mele şi pe această cale prof. dr. Frans Harren de la Universitatea 
din Nijmegen, Olanda, prof. dr. Alesio Perrone de la Universitatea din Lecce, Italia şi dr. 
Gianfranco Giubileo de la ENEA Frascati, Roma, Italia, care au avut amabilitatea să obți- 
nă şi să-mi trimită articole din reviste ce se găsesc cu mare greutate. 

Această carte este prima sinteză care tratează în mod global domeniul biofotonicii. 
Alte încercări publicate până în prezent se limitează fie numai la tratarea interacțiilor 
laser-țesut (Niemz 1996: Laser Tissue Interactions. Fundamentals and Applications), fie 
numai la tratarea unor părți din domeniul biofotonicii, ca de exemplu răspunsul optic şi 
termic al țesutului iradiat cu laser (Welch & van Gemert, Eds. 1995: Optical-Thermal 
Response of Laser-lrradiated Tissue), sau ablaţia laser (Miller & Haglund, Eds. 1991: 
Laser Ablation — Mechanisms and Applications). 

Monografia „Biofotonică” se adresează în primul rând medicilor, biologilor şi cerce- 
tătorilor care utilizează sau doresc să utilizeze tehnica laser în medicină şi biologie. Lu- 
crarea este destinată deopotrivă specialiştilor în fizica şi ingineria laserilor, cadrelor 
didactice și studenţilor de la facultăţile de Fizică, Medicină, Biologie şi Electronică, 
precum şi tuturor celor care doresc să cunoască sau să aprofundeze un domeniu atât de 
dinamic şi cu aplicaţii din ce în ce mai ample, cum este cel al biofotonicii, 


Bucureşti, aprilie 1999 Prof. dr. ing. Dan C. Dumitraş 
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BIOFOTONICA, ŞTIINŢĂ 
MULTIDISCIPLINARĂ 


1.1. DEFINIȚIE ŞI PROBLEMATICĂ 


Fotonica (gr. phos, photos - lumină) este ştiinţa radiației luminoase, care, aplicată în 
ştiinţele medicale şi biologie, ajută la rezolvarea problemelor fundamentale şi clinice în 
numeroase aplicații, prin intermediul unor tehnici şi produse precum laserii, spectro- 
scopia, microscopia, imagistica şi fibrele optice. Prin extensie, fotonica se ocupă şi de 
radiaţiile din afara spectrului vizibil, respectiv radiaţiile ultraviolete şi infraroşii. 

Biofotonica (gr. bios - viață) este o ştiinţă multidisciplinară, care foloseşte tehnologia 
fotonică în proceduri şi produse cu aplicabilitate în medicină şi biologie. Aşadar, biofo- 
tonica mai poate fi numită ştiinţa aplicării luminii în slujba vieții. 

Terapia bazată pe lumină nu este nouă. Vechii egipteni au folosit soarele pentru a 
iniția reacția fotodinamică a unui produs natural din plante, psoralen, în vederea tratării 
pielii depigmentate. 

Laserii au fost aplicaţi în medicină imediat după ce primul laser cu rubin a fost pus în 
funcţiune în anul 1960 (Maiman 1960). Interesul inițial al medicilor pentru laseri s-a bazat 
pe abilitatea fasciculelor laser focalizate de a coagula vasele sangvine din retină şi de a sec- 
ționa țesutul. Retina a constituit un candidat serios pentru terapia laser, deoarece celelalte 
componente ale ochiului sunt transparente pentru radiaţia laserilor ce emit în vizibil. 
Coagularea vaselor sangvine retiniene a reprezentat prima aplicaţie neinvazivă a laserilor. 
Multe din încercările iniţiale au fost empirice, cu o înțelegere sumară a mecanismelor de 
interacţie laser-țesut. Aplicațiile medicale ale laserilor au cunoscut o dezvoltare continuă, 
accelerându-se mai ales în ultimii 10-15 ani. Cercetările continuă cu intensitate şi în 
prezent, noi metodici şi tehnologii sunt raportate odată cu perfecționarea instalațiilor cu 
laseri şi în special a accesoriilor, care diversifică aplicarea aceluiaşi laser în mai multe 
specialități medicale. ; 

Există o serie de motive care justifică utilizarea intensivă a laserilor în medicină. În 
primul rând, majoritatea aplicaţiilor medicale nu utilizează o proprietate importantă a 
laserilor, monocromaticitatea, şi în consecinţă cerinţele instalaţiilor medicale cu laseri nu 
sunt atât de stringente ca în cazul spectroscopiei laser, de exemplu. Laserii medicali folo- 
sesc cu preponderență strălucirea intensă a radiaţiei laser, proprietate care poate fi utili- 
zată pentru focalizarea fasciculelor laser şi producerea de intensităţi ridicate, folosite pen- 
tru încălzirea locală. Deşi multe dintre aplicaţii nu necesită focalizarea la limita de difrac- 
ție, utilizarea laserilor pentru secționarea sau perforarea celulelor şi a structurilor lor cu 
precizie submicronică apelează la capacitatea de focalizare extremă a fasciculelor laser. 

În al doilea rând, fibrele optice au majorat semnificativ numărul aplicațiilor medicale 
ale laserilor. Posibilitatea de focalizare a radiaţiei laser în fibre optice cu diametrul de 
100-1000 um este extrem de tentantă pentru tratarea organelor interne. Mănunchiuri de 
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fibre optice au fost încorporate în sisteme rigide sau flexibile de vizualizare endoscopică 
care conferă medicului accesul pe traiectul gastrointestinal, în plămâni sau alte organe 
interne. Dacă sistemul de vizualizare endoscopică este combinat cu un sistem de fibre op- 
tice pentru ghidarea fasciculului laser, atunci multe organe interne devin accesibile chi- 
rurgiei laser. Sistemele laser cu fibre optice sunt folosite de asemenea ca sursă de excitare 
în studiul fluorescenței unor țesuturi din interiorul corpului, precum şi pentru transmiterea 
semnalului de fluorescență spre sistemele optice şi electronice de analiză. De exemplu, 
chirurgii specializaţi în bolile cardiovasculare utilizează un sistem de diagnosticare cu 
fibre optice pentru a distinge segmentele normale de cele bolnave ale arterelor, înainte de 
a aplica radiaţia laser de putere pentru îndepărtarea plăcii ce obturează arterele. 

In al treilea rând, laserii permit interacția fără contact cu țesutul, ceea ce conferă un 
avantaj clinic important. Un exemplu tipic de chirurgie fără contact este în oftalmologie, 
unde laserii sunt folosiţi în mod curent pentru tratarea cauzelor ce conduc la pierderea 
vederii: degradarea maculară accentuată de vârstă, boala retiniană indusă de diabet şi 
glaucomul. Interacţia fără contact laser-ţesut este de asemenea importantă în sistemele 
optice de diagnosticare. Tehnicile de înregistrare la distanţă cu laseri în infraroşu măsoară 
absorbția optică a. pereţilor arterelor, pielii şi calculilor biliari, în timp ce împrăştierea 
cvasi-elastică a luminii este utilizată pentru investigarea biologiei formării cataractei. 

În aplicaţiile medicale, radiaţia laser incidentă pe ţesut poate suferi patru procese 
importante: poate fi reflectată de suprafață; o parte din radiaţia transmisă poate fi absor- 
bită în volumul țesutului, fie de către apa din ţesut, fie de alţi absorbanţi, cunoscuți sub 
denumirea de cromofori, ca de exemplu hemoglobina şi melanina; o altă parte din radiația 
transmisă este împrăştiată în țesut, putând, în unele cazuri, conduce la distrugeri ale țesu- 
tului în regiuni mult mai îndepărtate decât ne-am aştepta de la o simplă propagare prin 
țesut; în sfârşit, o parte din radiație poate fi transmisă prin ţesut, în special în cazul unor 
grosimi mici. 

Toate aplicaţiile laser biomedicale se bazează pe interacția radiaţiei cu sistemele bio- 
logice. Aceste interacții cauzează un spectru larg de efecte, care pot fi împărțite în trei 
grupe principale.. 

- Prima grupă înglobează efectele laser de mică putere, prin care radiația este absor- 
bită, reflectată sau reiradiată (prin fluorescență) de către substanță astfel încât nu apar nici 
un fel de modificări. Aceste interacţii formează baza diagnosticului laser (diagnosticul 
spectral al moleculelor şi macro-diagnosticul la nivel de ţesut). 

- A doua grupă utilizează tot fascicule laser de mică putere, emise în spectrul vizibil 
sau ultraviolet, care pot.excita stări electronice din molecule şi pot apărea efecte fotobio- 
logice specifice datorită excitării cromoforilor (endogeni sau exogeni) din celule. Aceste 
procese apar şi în cazul surselor necoerente, dar folosirea laserilor aduce beneficii din 
punct de vedere practic. Această grupă de efecte stă la baza fotobiologiei moleculare şi a 
fotomedicinii. 

- A treia grupă de efecte implică radiaţie laser de mare putere care afectează țesutul 
prin. distrugeri termice sau hidromecanice. Aceste procese, observate rar cu surse de 
radiație necoerentă, formează baza chirurgiei laser. sedii 

Țesutul biologic este diferit de materialele cu care fizicienii şi inginerii sunt obişnuiţi 
să lucreze. Nu numai că există variaţii individuale semnificative în țesutul uman, dar 
multe ţesuturi, ca de exemplu pielea sau corneea sunt spaţial neomogene. În plus, răs- 


punsul biologic imediat şi întârziat al unui organism viu ca urmare a iradierii laser este 


deosebit de semnificativ şi poate depinde într-o manieră complexă de evenimentele ter- 
mice și 
țesutului. Art 
anizotropice, 


mecanice iniţiale. Este necesar să se aibă în vedere şi proprietățile mecanice ale 
erele, de exemplu, au o structură fibroasă ordonată şi proprietăți mecanice 
care pot afecta forma secţionării cu laser, 
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Dintre diferitele tipuri de interacţii laser-ţesut care pot apărea, cele mai utilizate sunt in- 
teracțiile termice, în care absorbția radiației laser cauzează încălzirea locală. Începând cu 
hipertermia, continuând cu reacțiile fotochimice iniţiate cu laser şi sfârșind cu ablația laser, 
toate acestea sunt componente ale aceluiaşi tip de interacție, respectiv cea fototermică. 

Reacţiile fotochimice inițiate de laser sunt folosite pentru distrugerea celulelor tumorale 
şi joacă un rol important în ablația țesuturilor cu laseri cu excimeri ce emit în ultraviolet. 
Deoarece fotonii cu lungimea de undă de 193 nm (laserul cu ArF) au o energie de 6,4 eV, 
care este suficientă pentru ruperea multor legături chimice, interacţia cu țesutul implică un 
mecanism fotochimic, însoțit şi de fenomene termice. Ponderea celor două procese depinde 
de lungimea de undă şi de proprietăţile țintei. Cele mai semnificative aplicaţii ale efectelor 
fotochimice sunt terapia cu laseri de putere mică şi terapia fotodinamică. 

Terapia fotodinamică este o tehnică experimentală de distrugere a celulelor și tumori- 
lor pe cale fotochimică. Ca fotosensibilizator se utilizează un colorant absorbant, care 
este reținut preferenţial de tumorile solide din corp, ceea ce face posibilă distrugerea se- 
lectivă a celulelor tumorale. Colorantul introdus în corp cu rol de cromofor exogen are o 
eficiență cuantică de fluorescență destul de coborâtă, astfel încât cea mai mare parte din 
energia laser absorbită este transferată colizional moleculelor de oxigen din țesut. De aici 
rezultă formarea oxigenului „singlet”, o formă excitată reactivă a moleculei de oxigen 
care poate distruge țesutul biologic. Cel mai studiat fotosensibilizator este derivatul de 
hematoporfirină (HPD), un amestec complex de porfirine. El este injectat intravenos şi apoi, 
după o întârziere de câteva zile pentru a permite îndepărtarea sa din țesutul normal, locul tu- 
moral este iradiat cu laseri cu lungimea de undă 630 nm, ce este absorbită de HPD, dar nu și 
de piele, care este relativ transparentă. Din nefericire HPD fotosensibilizează și pielea, 
astfel încât trebuie să se evite lumina solară sau lumina artificială puternică. 

Testele clinice s-au concentrat asupra tratamentului cancerului de plămân, de esofag, 
de piele, precum şi a fazelor timpurii ale cancerului de bilă. Tumorile, fiind relativ re- 
duse, sunt adecvate terapiei fotodinamice datorită necesității pătrunderii adânci a 
luminii. Tratarea tumorilor profunde necesită implantarea unor fibre optice pentru a 
transmite radiația laser în volumul tumorii. Modelele matematice ce tratează propagarea 

luminii în medii cu turbiditate (medii care prezintă simultan absorbţie şi împrăştiere la 
lungimea de undă respectivă) au fost de mare ajutor în întelegerea distribuţiei luminii ca 
urmare a unei diversități de configurații de iradiere. Fotosensibilizatorii localizaţi în tesu- 
turi specifice fac posibilă selectivitatea spaţială, fie prin administrarea localizată a 
medicamentelor, fie prin aplicarea localizată a radiaţiei laser. Noi fotosensibilizatori au 
fost studiați în ultima vreme, cu maximul absorbției deplasat spre lungimi de undă mai 
mari, unde penetrarea radiației laser în țesut este mai adâncă. 

Unele aplicaţii clinice fac uz de capacitatea laserilor de a asigura încălzirea locală fără 
o îndepărtare efectivă de țesut. Încălzirea laser localizată se foloseşte pentru coagularea 
sângelui şi obturarea vaselor sangvine. În oftalmologie, laserii cu funcţionare în undă 
continuă cu argon, kripton sau colorant, funcționând de obicei la nivele de putere sub 2 W, 
sunt utilizaţi pentru coagularea vaselor sangvine retiniene afectate de diabet. Procedura 
este neinvazivă, radiația laser fiind focalizată pe retină din exteriorul ochiului. Laserii 
sunt folosiţi de asemenea pentru obturarea vaselor sangvine mărite de sub suprafața pielii, 
care provoacă semnele nedorite din naştere numite steluțe vasculare. Deoarece oxihemo- 
globina din sânge absoarbe anumite lungimi de undă din vizibil mai intens decât țesutul 
înconjurător, este posibil să se încălzească selectiv vasele de sânge de sub suprafaţa pielii 

fără a arde pielea. Laserii cu argon şi cu colorant sunt utilizați cu succes în tratarea aces- 
tei afecțiuni, deşi uneori apar şi cicatrice. Rezultatul clinic poate fi îmbunătățit prin alege- 
rea judicioasă a lungimii de undă şi a duratei impulsului laser. Cele mai bune rezultate se 
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obțin folosind radiația cu lungimea de undă de 577 nm, care corespunde cu absorbția de 
vârf a oxihemoglobinei. Maximizând în acest fel absorbția diferențială între vasele sang- 
vine şi epiderma înconjurătoare, se reduce şi fenomenul de cicatrizare. Durata impulsului 
laser, de 300 us, este aleasă astfel încât difuzia căldurii de la vasele sangvine spre țesutul 
înconjurător să fie neglijabilă. ? 

Efectele fototermice sunt determinate în mod esenţial de lungimea de undă a laserului 
folosit şi de tipul de țesut. Deoarece cele mai multe ţesuturi biologice conţin în majoritate 
apă, absorbția radiației laser de către apă joacă un rol fundamental pentru laserii medicali 
din intraroşu şi ultraviolet. Să notăm că apa are un coeficient de absorbție ce variază cu 7 
ordine de mărime între transmisia de vârf la aproximativ 500 nm în vizibil şi absorbţia de 
vârf la 3 um în infraroşu. Cei doi pigmenți absorbanți menţionaţi anterior, melanina şi he- 
mosglobina, joacă un rol important în interacţiile laser-țesut. Aceşti cromofori absorb pu- 
ternic lumina din vizibil, acolo unde apa este în esenţă transparentă. 

Pentru a obține ablația laser, respectiv vaporizarea explozivă a țesutului, este necesar 
ca o cantitate suficientă de energie să fie înmagazinată în volumul iradiat pentru ca apasă 
fie vaporizată într-un timp mai scurt decât timpul de relaxare temică al țesutului. Aceasta 
înseamnă că există un minim pentru densitatea de putere (pragul de ablaţie) de la care se 
declanşează fenomenul de ablație. Dacă densitatea de putere nu depăşeşte pragul de 
ablație, căldura difuzează spre țesutul înconjurător, fără a produce ablaţia țesutului. În 
acest caz, apare distrugerea termică a țesutului învecinat, prin coagulare şi carbonizare, 
datorită supraîncălzirii. . 

Modificarea ţesuturilor poate fi dorită, ca în cazul opririi sângerării prin coagularea 
vaselor sangvine adiacente secționării cu laserul, dar poate fi şi păgubitoare, atunci când 
radiaţia laser cauzează distrugerea țesutului sănătos învecinat. Distrugerea termică a tesu- 
tului adiacent intervenției chirurgicale afectează timpul de vindecare. De aceea, s-au cău- 
tat condițiile de iradiere şi tipurile de laseri care provoacă distrugeri minime. O cale de 
minimalizare a distrugerilor termice este confinarea căldurii generate de laser în regiunea 
în care este depozitată, care corespunde aproximativ unei adâncimi egale cu lungimea de 
absorbție optică. Confinarea termică se obține prin utilizarea de impulsuri laser a căror 
durată este mai mică decât timpul de relaxare termică corespunzător lungimii de absorbție 
optică. Carbonizarea mai poate fi evitată şi prin realizarea ablației la densități de putere 
mai mari decât pragul de ablație. Deşi pare un paradox, distrugerile termice minime 
survin la densități mari de putere. Dorinţa de a lucra la nivele coborâte de putere în 
scopul realizării unor intervenții precise şi în condiţii de siguranță poate produce exact 
rezultatul opus. : 

Pentru ablația țesuturilor, cei mai folosiți laseri din infraroșu sunt cei cu CO», Er: YAG 
şi Ho:YAG. Laserul cu CO, este cel mai răspândit, datorită simplităţii sale, costului 
relativ scăzut şi posibilității de a funcționa în undă continuă sau în impulsuri la nivele 
mari de putere. Din nefericire, la lungimea de undă a laserului cu CO, (9-11 um) nu sunt 
disponibile fibre optice fiabile şi care să poată fi integrate cu uşurinţă în teatrul operator. 
Apariţia comercială a laserului cu Er:Y AG, ce poate furniza o energie de 1 J pe impuls 
cu frecvența de repetiţie a impulsurilor de până la 10 Hz, pe lungimea de undă de 
2,94 um ce se suprapune pe vârful coeficientului de absorbţie al apei, a generat un interes 
deosebit datorită potenţialului său de instrument chirurgical de precizie. Distrugerea 
termică a țesutului de către laserul cu Er:Y AG poate fi redusă la 10-30 um, depinzând de 
tipul de țesut. Şi în cazul acestui laser, fibrele optice nu sunt dezvoltate până la nivel de 
produs comercial fiabil, dar cercetările progresează în ritm încurajator. Laserul cu hol- 
miu:Y AG, ce emite pe lungimea de undă de 2,1 um (aici există un alt vârf de absorbţie al 
apei), a stârnit de asemenea un interes deosebit, ca o alternativă pentru laserul cu CO» cu 
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funcționare în undă continuă. Deși adâncimea de penetrare optică a laserului cu Ho:YAG 
este de 20 de ori ma: mare decât cea a laserului cu CO,, şi deci procesul de interacţie nu 
este aşa de selectiv, acest laser prezintă avantajul că radiația sa poate fi transmisă prin 
fibrele optice disponibile comercial. Laserul cu Ho:YAG poate funcționa fie în regim de 
impulsuri, fie în undă continuă şi poate genera o putere medie de peste 10 W, 

Laserii cu excimeri în impulsuri, ce emit pe câteva lungimi de undă din ultraviolet, 
cuprinse între 193 nm şi 351 nm s-au impus ca instrumente chirurgicale în oftalmologie şi 
cardiologie. A fost demonstrată o mare precizie la secționare şi vaporizare cu ablaţia strat 
cu strat pe grosimi ce variază între 0,1 şi 1 um pe impuls. Aceste proprietăţi ale laserilor 
cu excimeri i-au recomandat rapid pentru chirurgia corneei. O abordare în corectarea 
refractivă chirurgicală implică ablaţia materialului din porțiunea centrală a corneei, pen- 
tru a modifica curbura sa. Curbura corneei poate fi mărită sau micşorată prin îndepărtarea 
a câtorva zeci de microni de material în cercuri concentrice, permiţând corectarea miopiei 
(vederea de aproape) sau hipermetropiei (vederea la distanță). O corectare refractivă 
adecvată se poate obține prin îndepărtarea țesutului pe o adâncime de cel mult 30 um de 
la suprafața corneei. 

În cardiologie, laserii cu excimeri, ca şi laserii cu coloranți în impulsuri şi cei cu 
argon în undă continuă sunt utilizați pentru ablația depunerilor de grăsime sau a plăcilor 
calcifiate care pot obtura arterele umane. Radiația laser este transmisă prin fibre optice, 
care sunt poziționate cu ajutorul unor endoscoape cu vizualizare prin fibre optice. Radia- 
ţia laserului cu ArF (193 nm), care produce cea mai fină vaporizare a țesutului, nu poate 
fi utilizată în mod curent, deoarece fibrele optice din cuarț nu pot transmite cantități sem- 
nificative de energie cu această lungime de undă. Se utilizează mai des laserul cu XeF cu 
lungimea de undă de 351 nm sau laserul cu XeCIl cu lungimea de undă de 308 nm. Acest 
din urmă laser este mai solicitat, deoarece sistemele laser bazate pe excimeri cu clor au 
timpi de viaţă mai mari decât în cazul laserilor ce utilizează excimeri cu fluor. Deşi 
lungimile de undă ale acestor laseri sunt transmise corespunzător prin fibre optice, totuşi, 
la nivele mari de energie focalizată la intrarea în fibră se produce distrugerea suprafeței 
prin străpungere. Acest inconvenient poate fi înlăturat prin utilizarea laserilor cu excimeri 
cu impulsuri lungi (sute de ns), care reduc intensităţile laser la intrarea în fibră şi în con- 
secință micşorează şi riscul de distrugere a fibrei. 

O serie de proceduri chirurgicale se realizează în mediu lichid (de exemplu, în chi- 
rurgia ortopedică sau angioplastie). În acest caz, caracteristicile mediului de transmitere a 
radiației laser devin extrem de importante. Astfel, radiaţia laserului cu Ho:YAG, care se 
pretează folosirii în cazul țesuturilor nepigmentate, este absorbită de mediul lichid înainte 
de a ajunge la țesutul ce trebuie tratat. Procesele fizice ale interacției laser-ţesut sunt deo- 
sebit de complexe în acest caz, implicând absorbția de către mediul lichid, crearea bulelor 
de cavitație şi a undelor de şoc şi răcirea țesutului de lichidul înconjurător. 

Efectele fotomecanice însoţite de generarea de plasmă sunt folosite în prezent în 
oftalmologie şi în fragmentarea calculilor renali. Primul eveniment într-un astfel de pro- 
ces este inițierea de către laser a străpungerii optice în mediu, de obicei un lichid. Plasma 
rezultantă absoarbe energia laser prin fenomenul de bremsstrahlung invers şi se expan- 
dează. Plasma în expansiune emite o undă de stres şi produce o bulă de cavitație. Combi- 
narea acestor procese cauzează o distrugere localizată, care poate fi utilizată în chirurgie. 
În plus, datorită absorbției puternice a plasmei, radiaţia laser nu mai este transmisă 
dincolo de locul de străpungere, protejând țesuturile respective. 

În oftalmologie efectul fotomecanic s-a mai numit şi fotodistrugere. Cataracta este 
adesea tratată prin îndepărtarea cristalinului opacizat şi implantarea unui cristalin din 
plastic, Această procedură chirurgicală cauzează adesea opacifierea membranei normal 
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regim declanşat. Deoarece membrana se găseşte în imediata apropiere a cristalinului 
implantat, procedura de vecționare a membranei necesită un fascicul laser bine focalizat 
Şi poziționat cu precizie. Prin realizarea străpungerii dielectrice pe membrană, retina, care 
se găseşte în spatele cristalinului, va fi protejată de impactul fasciculului laser. În mo- 
mentul de față, străpungerea se realizează cu impulsuri laser cu durata de picosecunde sau 


chiar femtosecunde, pentru care energia de străpungere este foarte coborâtă, câțiva uJ. În 
acest fel, efectele mecanice ale străpungerii sunt confinate în volume extrem de mici, 
ceea ce conduce la o chirurgie perfect localizată. i 

Laserii cu coloranți în impulsuri, cu durate de microsecunde, ce emit în albastru-verde 
energii de 50-100 mJ, ca şi laserii cu Nd:YAG şi laserii cu alexandrit sunt folosiţi pentru 
fragmentarea calculilor renali. Radiația laser este transmisă prin unul din canalele unui 
endoscop rigid; un al doilea canal conține un sistem de vizualizare, iar cel de-al treilea 
canal transportă o soluție salină pentru purjare. Litotriţia laser (spargerea. pietrelor) 
prezintă unele avantaje față de litotriția extracorporală cu unde de şoc acustice folosită 
în mod curent pentru calculii renali. Această tehnică clasică utilizează o descărcare 
electrică în impulsuri pentru a genera unde acustice focalizate într-un tub cu apă în care 
se găseşte pacientul. Focarul undelor acustice se situează la nivelul calculilor renali şi 
după câteva impulsuri, pietrele sunt sfărâmate în fragmente cu dimensiuni suficient de 
mici pentru a putea fi eliminate. Litotriţia laser face posibilă şi fragmentarea pietrelor 
ce se găsesc în treimea inferioară a traiectului urinar, caz în care tehnica undelor de şoc 
nu este eficientă datorită ecranării acustice a oaselor pelviene. Procesul litotriției laser 
debutează cu inițierea unei plasme prin absorbţia radiaţiei laser la suprafața pietrei, 
urmată de absorbția restului energiei impulsului laser de către plasmă. În final, piatra este 
fragmentată fie prin undele de şoc, fie de fenomenul de cavitaţie ce rezultă în urma 
expansiunii plasmei. 

Diagnosticarea cu laseri este un alt domeniu de succes al biofotonicii. Fluorescența 
indusă cu laserul este utilizată pentru a distinge între țesutul normal şi cel tumoral. Este 
utilizată fluorescența cromoforilor naturali sau a unor coloranți introduşi clinic. Tehnicile 
dezvoltate recent, care utilizează laseri în impulsuri din ultraviolet, permit analiza tempo- 
rală şi proprietăţile spectrale ale semnalului emis prin fluorescență, Complexitatea țesu- 
tului viu ridică probleme formidabile în diagnosticare. De aceea este necesară cunoaş- 
terea cu precizie a propagării luminii în țesuturi şi modelarea matematică, pornind de la 
teoria transferului radiativ, continuând cu ecuaţia difuziei şi utilizând mai nou simularea 
Monte Carlo. Utilizând fluoresecența laser se poate distinge dacă se iradiază placa sau 
țesutul normal al arterei, calculul sau țesutul normal al ureterului prin diferenţierea spec- 
trelor emise. Problema rămâne totuşi complexă, deoarece semnalul de fluorescență poate 
fi distorsionat de absorbția cromoforilor din vecinătatea țesutului studiat, 

Tehnica laser cu impulsuri de femtosecunde poate fi utilizată şi în telemetrie, pentru a 
măsura grosimea componentelor pielii sau a măsura adâncimea inciziilor efectuate cu la- 
serul. În cornee, de exemplu, această adâncime poate fi determinată cu o rezoluţie de 15 um 
(Fujimoto er al. 1986). A 

Aplicațiile laserilor în biologie sunt ceva mai recente, dar au atins un nivel de fineţe 
de neconceput în urmă cu câteva decenii, Astfel, pensetele şi foarfecele cu laseri, instru- 
mente ale cercetărilor biologice din anii '90, sunt folosite pentru micromanipularea şi 
microchirurgia particulelor biologice in vitro (celule şi organite). Pensetele laser sunt fo- 
losite pentru selectarea și izolarea celulelor singulare, Această aplicaţie prezintă un inte- 
res deosebit atunci când specificitatea fracţiei selectate este importantă, cum este cazul 
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clonării celulelor rare, sortarea leucocitelor unice (de exemplu, pentru producerea de 
anticorpi cu mare specificitate) sau analiza genetică. Foarfecele laser sunt folosite în 
domeniul biologiei reproducţiei sau în studiul divizării celulelor. Ambele instrumente 
sunt esenţiale pentru accelerarea Proiectului Genomului Uman, un proiect internațional 
care şi-a propus înregistrarea a 3 miliarde de biţi de informaţie despre 75 000 de gene 
distribuite în cele 23 de perechi de cromozomi umani. 

Laserii sunt folosiți în mod curent pentru sortarea celulelor, caracterizarea mărimii 
celulelor ŞI a structurii lor interne, măsurarea parametrilor de transport celular şi studiul 
biochimiei celulelor. Aceste aplicații utilizează specificitatea. interacţiilor laser-celulă, 
precum împrăştierea luminii, fluorescența indusă cu laserul, refracția şi absorbţia. În toate 
aceste cazuri radiaţia laser este confinată slab. în celule, deoarece ele servesc numai 
pentru absorbția sau împrăştierea pasivă a luminii. 

O nouă aplicaţie în biologie ce apelează la tehnica laser intracavitară, numită „laserul 
cu biocavitate”, permite analiza de mare rezoluție a celulelor biologice. Proprietăţile 
optice de interes pentru acest laser depind de geometria celulelor, indicele de refracție, 
coeficienții de absorbție şi împrăştiere optică datorită rugozităţii suprafeţei. Laserul cu 
biocavitate, în care celulele plasate intracavitar servesc ca ghiduri de undă optice (sau 
elemente de focalizare) pentru a confina (sau focaliza) radiaţia generată de un laser cu 
semiconductor şi-a demonstrat performanţele în caracterizarea celulelor anormale ale 
sângelui, analiza ultrarapidă a unor populaţii mari de celule, probarea sistemului imunitar 
uman şi caracterizarea bolilor genetice. Acest nou tip de laser biologic poate fi utilizat 
pentru analiza rapidă a lichidelor, gazelor şi particulelor din mediul ambiant sau pentru 
detecția ultrasensibilă a unor molecule singulare. 

Tabloul complet al biofotonicii nu ar putea fi întregit fără o înțelegere corespunză- 
toare a funcţionării dispozitivelor laser şi a accesoriilor utilizate în medicină Şi biologie. 
De aceea, a fost considerată necesară prezentarea succintă a principiilor de bază şi a 
parametrilor funcționali pentru principalele tipuri de laseri utilizați în biofotonică, precum 
şi descrierea caracteristicilor şi performanțelor dispozitivelor auxiliare, ca de exemplu 
fibrele optice, dispozitivele endoscopice, scanerele, adaptoarele de microscop şi alte dis- 
pozitive specializate. 

In sfârşit, cunoaşterea aprofundată a riscului laser şi a măsurilor de protecție laser este 
deosebit de importantă în vederea evitării accidentelor. Activităţile în domeniul laser sunt 
încadrate în standarde internaționale, dintre care o parte au fost preluate şi de legislația 
din țara noastră. Respectarea recomandărilor care se fac pentru utilizarea în siguranță a 
laserilor va asigura diseminarea tehnicilor laser în medicină şi biologie fără reținerea 
inerentă manifestată în faţa unor instrumente noi de mare complexitate şi evitarea ori- 
căror incidente nedorite. 

În toate aceste aplicaţii, condiţiile experimentale trebuie selectate cu. mare atenţie. 
Când se doreşte încălzirea fără evaporare, uneori este preferată alegerea unei lungimi de 
undă laser care'să nu fie absorbită puternic de țesut, astfel încât să genereze căldură în 
profunzimea țesutului. Totuşi iradianța trebuie să se încadreze în anumite limite pentru a 
determina o distrugere termică minimă în zonele învecinate. În cazul chirurgiei laser, 
situația devine și mai dificilă: se doreşte îndepărtarea țesutului dintr-o anumită zonă, adi- 
că temperatura din acea zonă să depăşească temperatura de vaporizare, în timp ce căldura 
transferată țesutului adiacent trebuie să fie suficient de scăzută pentru a limita distrugerea 
termică sau mecanică şi a prezerva funcțiunile țesutului sănătos. 

Pentru a concluziona, trei factori prezintă o importanţă vitală pentru extinderea folo- 
sirii laserilor în aplicaţiile medicale: 

- absorbția depinde foarte puternic de lungimea de undă şi în consecință trebuie aleasă 
o lungime de undă corespunzătoare aplicaţiei urmărite; 
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- energia trebuie aplicată astfel încât să se obțină efectele dorite de ablaţie/coagulare, 
Aceasta determină nivelul de putere al laserului și regimul său de funcționare, în undă 
continuă, în impulsuri sau în regim declanşat; 


- personalul medical trebuie să înțeleagă aceşti factori şi să dobândească o ex 


| periență 
considerabilă în vederea utilizării eficiente a laserilor, 


1.2. „ARBORELE” BIOMEDICAL 


O imagine plastică a evoluției tehnicilor utilizate în medicină şi biologie poate fi 
figurată prin „arborele” biomedical (Letokhov 1996), prezentată în figura 1.1. Ramurile 
arborelui biomedical reprezintă diverse tehnici, figurate pe scara lor evolutivă. Pe tulpina 
arborelui sunt indicate ştiinţele care au intervenit direct în dezvoltarea medicinii, înce- 
pând cu mecanica şi continuând cu optica, chimia, biochimia, fizica nucleară, electronica 
cuantică şi biologia moleculară. În partea dreaptă sunt figurate tehnicile pasive, respectiv 
stetoscopia, microscopia, inspecția cu raze X, endoscopia, tomografia (cu rezonanță 
magnetică nucleară, cu pozitroni etc.), diagnosticul cu laser şi analiza ADN, iar în partea 
stângă tehnicile active, respectiv bisturiul, medicamentele, radioterapia, terapia şi chi- 
rurgia laser şi intervenţiile pentru corectarea ADN-ului. 

Aşadar aplicaţiile laserului în bio- 


medicină pot fi clasificate după cum Coreclatea AD a ADN 
urmezi ; TRAD 
1. diagnosticul laser, bazat pe in- 
teracția laser-materie rezonantă (se- ELECTRONICĂ p gonesiie 
lectivă spectral) sau nerezonantă; eul a (FIZICA A 
2. terapia laser, bazată pe procese în 90 idser / Me Talie aa 
moleculare induse cu laserul, ca ur- 
mare a excitării rezonante a anumitor  Radioterapie PSA 
molecule s e A E Endoscopie 
CHIMIA 
3. chirurgia laser, bazată pe ma- 
croefecte distructive induse cu laserul. Medicamente 7 A afai Ins pectare idi 
Complexitatea fenomenelor ce OPTICA caza ă 
pot apărea ca urmare a excitării AIDA 
rezonante a bioțesutului rezultă din i Microscopie 
figura 1.2. Astfel, absorbţia fotonilor “ 
cu energia hv (h este constanta lui furt 
Planck, iar v este frecvența oscilaţiei) Stetoscopie 
de pe starea fundamentală Sọ a unei TEHNICI TEHNICI 
specii atomice (atom, moleculă) pe ACTIVE PASIVE 


starea S; sau pe starea S, prin ab- 
sorbție multifotonică este urmată de 
unul sau mai multe dintre următoa- 
rele procese: relaxare radiativă (fluo- să E 
rescență), relaxare neradiativă (termică), transfer de excitație (cu posibile reacţii ulte- 
rioare), reacţii fotochimice și producerea de radicali și ioni, : 
Fiecare din aceste procese își găseşte aplicare în medicină şi biologie: fluorescența în 
diagnostic, relaxarea termică în terapia şi chirurgia fototermică, transferul de excitație în 
terapia fotodinamică, reacțiile fotochimice în fototerapie şi biostimulare, iar excitarea 


Fig. 1.1. „Arborele” biomedical. 
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multifotonică în procese multifotonice de mare intensitate, De reținut că suma eficiențelor 
cuantice ale tuturor acestor procese este unitară. 


S2—— — PRODUCEREA DE 
RADICALI ȘI IONI 


Tl muttifoton 
hy 
s, "fotochim REACŢII FOTOCHIMICE 
FLUORESCENŢĂ Tltmnsfei TRANSFER DE EXCITAȚIE 
ha RELAXARE ER 
T fluoresc, hy A REACȚII 
TERMICĂ ULTERIOARE 


T relax 
So 


Fig. 1.2. Absorbţia rezonantă a radiaţiei laser şi 
procesele de transfer al energiei de excitație. 


Când se studiază interacția între radiaţia laser şi țesutul biologic trebuie să se aibă în 
vedere caracterul neomogen ale acestor țesuturi şi diversele lor proprietăți: biologice, 
chimice şi fizice (optice, acustice, electrice etc.). Structurile biologice sunt caracterizate 
de o înaltă organizare spaţială şi funcţională, în ciuda faptului că diversele specii molecu- 
lare sunt distribuite spaţial destul de neuniform. De exemplu, celulele biologice de orice 
tip au structuri interne similare (membrană, protoplasmă, nucleu, mitocondrii etc.). La 
rândul lor, elementele subcelulare au o structură spațială organizată neuniform şi diferă 
apreciabil în compoziția chimică şi deci în proprietățile spectrale. 

Dimensiunile caracteristice ale acestor neomogenități variază în limite foarte mari: de 
la mărimea moleculelor individuale, până la cea a vaselor sangvine sau a organelor. 
Schematic, neomogenitățile din țesutul biologic sunt prezentate în figura 1.3. Caracteris- 
ticile spațiale ale acestor neomogenități au probabil o structură fractală (Mandelbrot 
1983), deşi ele nu au fost încă studiate cantitativ (dimensiunea fractală în particular). 

E Neomogenitatea spaţială a caracte- 

30 MARIMESATOMUCGĂI AES risticilor optice ale țesutului (în special 
„——RIBOZOMI, GLOBULE PROTEINICE caracteristicile sale de absorbție) con- 
_— MEMBRANE , VIRUSURI duc la o distribuție spațială neuniformă 
___ERITROCITE a căldurii „în volumul țesutului ca 
urmare a eliberării căldurii rezultate din 

absorbția radiaţiei laser. Totuşi, când se 

AA observă spectrul de absorbție (trans- 
5 misie) al țesutului biologic, de exemplu 

a unui volum de 1 mm: ce conține 
10%-10? celule, toate neregularitățile in- 
dividuale ale absorbției spațiale sunt 
netezite. Acest lucru este perceput 


VASE „7 
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10107 2469 40% 10% 100 102 40" uneori ca o absorbție în volum dog. 
Mărimea neomogenității (cm) Şi acest lucru se întâmplă într-a ev 

dacă suntem interesați în procese media- 

Fig. 1.3. Dimensiunile tipice ale neomogeni- te pe un volum de exemplu de 10° mm;, 


tăţilor caracteristice țesuturilor biologice, care conţine câteva sute de celule. 
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Totuşi absorbția este un proces neomogen la nivel subcelular şi acest lucru se dovedeşte 
esenţial în caracterizarea celulelor supuse iradierii laser (Letokhov 1991). 

Țesutul biologic este un mediu cu turbiditate, adică în afara absorbției prezintă şi 
împrăştiere. Deşi natura centrilor de împrăştiere din țesut nu a fost determinată cu 
precizie, este posibil să se stabilească anumite limite asupra mărimii centrilor de împrăş- 
tiere şi a indicilor de refracție (Mourant et al. 1997a). Împrăştierea poate surveni de la 
celule, organite şi proteine. Celulele mamiferelor variază în diametru aproximativ între 3 şi 
20 um. Organitele, ca mitocondriile, sau nucleii au dimensiuni de aproximativ 1-5 um. 
Componentele subnucleare ca nucleolii şi regiunile de cromatină condensată şi extinsă 
pot avea dimensiuni de până la 1 um. Proteinele au dimensiuni tipice de ordinul frac- 
țianilor de um. Aşadar, este de aşteptat ca centrii de împrăştiere să varieze în dimensiune 
în limite largi, de la cele mai mici particule cum sunt proteinele cu dimensiuni măsurate 
în angstromi şi până la celulele cu diametrul de 20 um. 

Şi indicele de refracție variază mult în țesut. Fluidul extracelular are un indice de 
refracție real cuprins între 1,348 şi 1,351. Indicii de refracție ai citoplasmei și nucleului 
celulelor hamsterului chinezesc au fost măsuraţi ca fiind de 1,3707 şi respectiv 1,392. În 
țesut sunt prezente şi materiale cu indici de refracție mai mari, ca de exemplu lipidele 
(1,46) şi proteinele (1,51). 


1.3. ISTORIC 


Vom prezenta pe scurt principalele repere istorice care au jalonat dezvoltarea fizicii 
cuantice până la construirea primului laser (1900-1960) şi apoi primele realizări ale 
aplicațiilor laserilor în medicină. 

Fizica cuantică, care se deosebeşte de teoriile mai vechi prin apariția cuantei de 
acțiune elementară P şi prin caracterizarea stărilor în sistemele materiale cu ajutorul unor 
numere întregi, îşi are originile la începutul secolului al XX-lea. 

e 1900: Max Planck (1858-1947) introduce cuanta de acţiune elementară (variația 
discontinuă a energiei: £ = Av, unde A = 6,625-10% Js) şi pune bazele teoriei cuan- 
telor. Explică legea de radiaţie (Planck). 

e 1905: Albert Einstein (1879-1955) stabileşte teoria efectului fotoelectric în conformi- 
tate cu teoria cuantică a lui Planck. 

e 1911: Ernest Rutherford (1871-1937) elaborează modelul planetar al atomului (nucleu 
mic, încărcat pozitiv şi purtând aproape întreaga masă a atomului, înconjurat de un 
sistem planetar de electroni). 

e 1913: James Franck (1882-1964) şi Gustav Hertz (1887-1975) au stabilit frânarea în 
trepte a electronilor de către atomii unui gaz. Johannes Stark (1874-1957) a pus în 
evidență despicarea liniilor spectrale ale hidrogenului în câmp electric. 

e 1917; Albert Einstein caracterizează radiația corpului negru prin domenii spectrale şi 
cuante de energie care aparţin acestor domenii. Fiecărui atom excitat din cavitatea 
radiantă i se atribuie o anumită probabilitate de emisie pe unitatea de timp, precum şi 
o probabilitate de absorbţie și de emisie forțată (indusă), proporționale cu energia 
radiaţiei, Pentru atomii neexcitaţi se presupune numai o probabilitate de absorbție. 
Este punctul de plecare în explicarea funcţionării laserilor. 

e 1924: Louis de Broglie (1892-1987), pe baza unor consideraţii relativiste, a asociat 
fiecărei mişcări a unui punct material o undă, a cărei lungime de undă se obţine din 
impulsul mecanic al particulei, prin intermediul constantei / a lui Planck. 
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e 1925: Max Born (1882-1870), Werner Heisenberg (1901-1976) şi Pascual Jordan 
(1902-1980) au creat mecanica cuantică şi au postulat principiul incertitudinii. 

e 1926: Erwin Schrödinger (1887-1961) a stabilit pentru unda asociată o ecuaţie cu 

derivate parţiale, asemănătoare cu ecuaţia undelor şi a constatat că din aceasta şi din 
condiții la limită potrivite se poate trage concluzia unei mulţimi discrete de stări 
energetice. 

1927: Niels Bohr (1885-1962) a elaborat teoria complementarității concepției corpus- 

culare mai vechi asupra particulelor elementare şi a concepției cuantice ondulatorii. 

e 1928: Werner Heisenberg a rezolvat străvechea enigmă a feromagnetismului (acesta 
se produce la fier, nichel, cobalt, nu însă şi la alte metale). 

e 1954: Charles Townes (n. 1915), J. P. Gordon şi H. J. Zeiger au finalizat cercetările 
privind amplificarea radiației electromagnetice prin emisie stimulată prin inventarea 
maserului. 

e 1960 (16 mai): Theodore Maiman (n. 1927) a pus în funcțiune primul laser cu rubin, 
obținând astfel, cel dintâi, lumină coerentă. 


Scurtarea drumului de la invenție la aplicarea practică este exemplificată în mod 
strălucit de laser şi aplicațiile sale medicale. Astfel, la numai un an şi jumătate de la 
realizarea primului dispozitiv laser, un prototip de laser cu rubin a fost utilizat pentru 
distrugerea unei tumori retiniene la un pacient (decembrie 1961). În anul următor, primul 
centru medical de laseri a fost înființat la Universitatea din Cincinnati, SUA, de către 
Leon Goldman. Iată principalele etape în introducerea tehnicii şi tehnologiei laser în 
medicină şi biologie. 

e 1963: S-a demonstrat capacitatea laserului de a vaporiza placa aterosclerotică. 

1964: Smalţul dentar a fost evaporat cu laserul cu rubin. 

1965: Primul echipament chirurgical cu laser a devenit disponibil comercial. 

1967: Laserul cu CO; a fost testat pe diverse organe, inclusiv laringe. 

1968: A fost introdus în oftalmologie laserul cu argon, iar fotocoagularea cu laser a 

devenit o procedură curentă. ii 

e 1968: Prima utilizare a laserului cu rubin în încercarea de a fragmenta calculii urinari 
(litotriţie laser). n i ; 

e 1970: Laserii cu argon şi Nd:YAG au început să fie utilizați pentru oprirea hemo- 
ragiilor gastrointestinale. 

e 1972: Dezvoltarea unui sistem endoscopic de transmitere a fasciculului laser cuplat cu 

un microscop operator. ; 

1972: Laserul cu kripton a fost utilizat clinic în oftalmologie. 

1980: Stabilirea metodologiei de revascularizare transmiocardică cu laser. 

1981: Laserul acordabil cu colorant este aplicat în oftalmologie. ; 

1983: Prima utilizare a laserului cu excimer pentru ablația corneei (keratectomie foto- 

refractivă). 

e 1983: S-a reuşit recanalizarea intravasculară cu laser. Angioplastia cu laser a utilizat 
laseri cu argon (1983), cu Nd:YAG (1985), cu excimeri (1987), cu colorant în impul- 
suri (1989) şi cu Ho:YAG (1990). 

e 1985: Introducerea vârfului de safir la laserii cu Nd:YAG pentru fotocoagularea prin 
contact. 


Desigur, acestea sunt numai câteva repere cronologice, importante de altfel pentru 
plasarea corectă în timp a evoluției aplicaţiilor medicale ale laserilor. În fapt, această 
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activitate a fost mult mai complexă, multe centre din țările dezvoltate fiind implicate în 
cercetările privind interacţia radiaţiei laser cu materia vie şi, în acelaşi timp, multe firme 
fiind în competiție pentru lansarea pe piață a aparaturii cu laseri din ce în ce mai 
performantă. 

n țara noastră, primul laser (cu He-Ne) a fost realizat la Institutul de Fizică Atomică 
în anul 1962 (20 octombrie) de un colectiv condus de prof. Ion Agârbiceanu. În acel mo- 
ment, România se plasa printre primele țări din lume care poseda un astfel de dispozitiv, 
ca urmare a entuziasmului şi profesionalismului unui grup de cercetători şi în ciuda unor 
dotări tehnice precare. În anii ce au urmat, au fost puse în funcțiune principalele tipuri de 
laseri cu importanță practică, la intervale destul de mici față de raportarea lor pentru 
prima data în literatura de specialitate. Au fost astfel realizaţi laseri cu CO;, cu Nd cu 
sticlă şi YAG, cu rubin, cu argon şi kripton, cu colorant, cu azot, cu vapori metalici, cu 
excimeri şi alții. 

Primele încercări de aplicare a laserilor în medicină şi biologie s-au făcut în anii '70, 
dar eforturi susținute s-au depus abia în deceniul următor. S-a reuşit alcătuirea unor co- 
lective multidisciplinare formate din ingineri, fizicieni, medici şi alți specialişti, care au 
desfăşurat cercetări privind aplicarea laserilor în diverse specialități medicale şi au definit 
caracteristicile aparaturii medicale cu laseri. 

Iată principalele etape în dezvoltarea aparaturii chirurgicale cu laseri cu CO;, care s-a 
finalizat cu bisturiele laser BILAS existente în multe clinici din țară. 

e 1972-1975: Cercetări în domeniul laserilor cu CO» fără circulaţie de gaze. 

e 1981-1983: Experimentarea pe animale, în condiţii de laborator, a efectelor radiației 
laser asupra țesutului biologic. 

e 1984: Finalizarea primului prototip de laser cu CO» pentru microchirurgie, BILAS-10, 
cu putere de 10 W. 

e 1985-1987: Studii histologice în urma iradierii laser pe diverse țesuturi, în special pe 
cel neurologic. 

e 1986: Realizarea adaptoarelor de microscop. 

+ 1987: Cabluri cu fibre optice pentru laserii cu CO» de mică putere. 

e 1988: Creşterea densității de putere din laserii cu CO» prin introducerea catalizei cu 

“peliculă de aur la temperatura camerei. 

e 1988: Cercetări de anastomoză cu laseri cu CO» echipați cu fibre optice, mai întâi pe 
animale şi apoi pe om. 

e 1989: Omologarea bisturiului laser cu CO, BILAS-100 pentru ortopedie. 

e 1990: Omologarea bisturiului laser cu CO» BILAS-20 (putere 20-25 W), cu îmbunătă- 
tiri în domeniul comenzilor şi controlului electronic, a manipulatorului optomecanic şi 
alte facilități. 

+ 1994: Sisteme perfecţionate de transmitere a fasciculelor laser la țintă, adaptate speci- 
ficului aplicației medicale. 

+ 1996: Scaner comandat de calculator, adaptat bisturiului laser pentru aplicaţii derma- 
tologice, 


Bisturiele laser cu CO» BILAS au fost aplicate în diverse specialități medicale, după 
cum urmează: neurochirurgie - 1984; oftalmologie - 1986; ORL - 1987; dermatologie - 
1989; ortopedie - 1 990; ginecologie - 1991; stomatologie - 1992; chirurgie generală - 1993. 

Alte sisteme laser medicale produse în România vor fi prezentate în § 6.3. 
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1.4. STADIUL ACTUAL 


Piața mondială a laserilor a avut în anul 1997 un volum de desfaceri de 3,22 miliarde 
dolari, pentru 1998 estimându-se un volum de 3,82 miliarde dolari, ceea ce corespunde 
unei creşteri anuale de 18,6 %. Pe regiuni geografice, această piaţă este distribuită între 
SUA (60 %), Europa (20 %) şi regiunea Pacificului (20 %). : 

In domeniul aplicațiilor medicale ale laserilor, în anul 1997 volumul vânzărilor de laseri 
a atins 319,5 milioane dolari, ceea ce reprezintă 9,9 % din volumul total. În anul 1998, pentru 
acest segment se prevede un volum de vânzări de 367,3 milioane dolari, adică o creştere de 
aproape 15 %, mult mai mare decât creşterea medie a domeniului. De altfel, această creştere 
faţă de anul precedent s-a menținut pe parcursul ultimilor ani (1997: 24,8 %; 1996: 19 %; 
1995: 20 %), reprezentând o dublare a pieții mondiale a laserilor la fiecare 5 ani. 

In tabelul 1.1 se prezintă dinamica vânzărilor de laseri medicali în anul 1997 şi pre- 
vizibil pentru anul 1998, atât după numărul lor, cât şi după valoarea vânzărilor. 


Tabelul 1.1. Dinamica vânzărilor de laseri pentru aplicaţii medicale pe plan mondial. 


Laser Număr (buc.) Valoare (mil. $) 
1997 1998 % 1997 1998 
Laseri cu CO; închişi 3.600 3 500 -2,8 36 35 
Laseri cu solid pompaţi cu lampă flash 5005 6 551 +30,9 154,3 206,2 
Laseri cu solid pompaţi cu diodă 600 1000 +66,7 5,2 8,5 
Laseri ionici 1455 1 303 -10,5 15,9 17,2 
Laseri cu vapori metalici 30 15 -50 2,2 1 
Laseri cu coloranţi 3 250 250 0 7.5 7,5 
Laseri cu excimeri 610 6753410: 79,6 68,7 
Diode laser 3 257 4317 +32,5 18,8 23,1 
Total 14 807 17611 +18,9 319,5 _367,3 


Sursa: Laser Focus World, ianuarie şi februarie 1998 


După cum se poate vedea, laserii medicali cu cea mai mare creştere a vânzărilor în 
anul 1998 sunt laserii cu solid pompaţi cu diodă, diodele laser şi laserii cu solid pompați 
cu lampă flash. În cealaltă extremă remarcăm dispariţia laserilor cu He-Ne (înlocuiţi de 
diodele laser), a laserilor cu He-Cd şi a laserilor cu CO» cu curgere de gaz (înlocuiţi de 
laserii cu CO, închişi). | 

n concluzie, putem remarca dinamica crescândă a domeniului biofotonicii, funda- 
mentată pe rezultatele deosebit de atractive obţinute în interacția laser-ţesut biologic. De 
asemenea, evidențiem impactul din ce în ce mai mare al laserilor cu corp solid, datorită 
faptului că sunt dispozitive eficiente, compacte, fiabile, uşor de utilizat şi a căror radiație 
poate fi transmisă în majoritatea cazurilor prin fibre optice. 


2 
LASERI PENTRU BIOFOTONICĂ 


2.1. GENERALITĂŢI 


Laserii (acronim de la Light Amplification by Stimulated Emission of Radiation) sunt 
acea categorie de dispozitive cuantice care generează radiație electromagnetică coerentă, 
cu lungimi de undă cuprinse între 100 nm (ultraviolet în vid) şi 2 mm (undele milime- 
trice). Termenul „radiaţie” este uneori interpretat greşit, prin analogia cu materialele ra- 
dioactive sau radiația ionizantă. Folosirea termenului de radiaţie în fizica laserilor se refe- 
ră la un transfer de energie. Radiația laser nu este o radiație ionizantă. Termenul „ira- 
diere” în acest context înseamnă tratarea unei ținte cu radiaţie laser. 


E, Foton incident 


N ma ee NE 
E, 
Foton incident pg, de 


Foton stimulat 


Emisia stimulată este un proces atomic prin care un foton incident stimulează o specie 
atomică excitată pentru a emite un foton identic cu cel incident, după cum rezultă din 
figura 2.1. Fotonul incident trebuie să aibă o lungime de undă corespunzătoare energiei 
(E = hv = hc/A, unde c este viteza luminii în vid, iar A lungimea de undă) pe care specia 
atomică o eliberează de pe starea excitată pe starea inferioară. Fotonul incident poate 
proveni din emisia spontană în cazul oscilatoarelor, sau de la o sursă externă în cazul 
amplificatoarelor laser. 


Principial, un oscilator laser ACCN 


constă din trei elemente principa- DE IEȘIRE 

le: mediul activ în care se produce <] MEDIU ACTIV | 

inversia de populaţie, un meca- OGLINDA DE ; CEN 
CUPLARE 


nism de excitare şi un rezonator REFLECTANTĂ 
optic care suportă frecvența de os- E : 

cilație, furnizând reacția pozitivă MECANISM DE EXCITAȚIE 

pentru amplificarea radiaţiei de 

emisie spontană într-un mod parti- 

cular al rezonatorului (figura 2.2), 


Mediul activ este o colecţie de atomi, molecule sau ioni care absorb energie de la o sursă 
externă şi prin procese atomice complexe generează radiaţie laser. Mediul activ poate fi 
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un material în stare solidă, un lichid, un gaz sau un semiconductor, Caracteristicile 
acestui material determină parametrii funcționali ai laserului, inclusiv lungimea de undă. 
Mecanismul de excitare furnizează energia de intrare în sistem şi poate fi o sursă intensă 
de lumină pentru laserii cu mediu solid sau lichid şi o descărcare electrică pentru laserii 
cu gaz sau cu semiconductori. În afara acestor mecanisme de excitare există şi alte 
metode de pompaj pentru laseri, între care pompajul optic cu alt laser se aplică tuturor 
tipurilor de medii active. Rezonatorul laser constă din două oglinzi, una total reflectantă 
şi cealaltă, cu o reflectivitate mai mică de 100 %, care transmite radiaţia laser din 
rezonator în exteriorul său, fiind transparentă pentry lungimea de undă a laserului. 

Laserii cu gaz utilizează ca 
mediu activ un gaz sau un ames- 
tec de gaze. Exemple obişnuite 
de laseri cu gaz sunt cei cu 
He-Ne, CO;, argon sau excimeri. 
Schema principială a unui astfel 
de laser este prezentată în figura 
2.3. Există o mare varietate de con- 
figuraţii constructive. De exemplu, 

Fig 2.3. Schema de principiu a unui laser cu gaz. gazul poate circula prin tubul 

laser sau poate fi utilizat în regim 

închis; descărcarea electrică poate fi în curent continuu, în curent alternativ sau în 

radiofrecvență. Laserii cu gaz emit peste 6 000 de linii laser în gaze şi vapori, provenind 

din peste 140 de specii diferite (atomi şi molecule), (Beck er al. 1980). În literatura de 

specialitate din țara noastră există o monografie ce tratează exhaustiv. laserii cu gaz 
(Dumitraş 1982a). i 


FERESTRE LA UNGHI BREWSTER ~- 


Laserii cu mediu activ solid 
(figura 2.4) constau în mod obiş- 
nuit dintr-o bară în care atomii 
EET EET EN activi sunt înglobați într-un cris- 

: i i i ENERGIEILUMINOASĂ : į ii © tal-gazdă. Deoarece acesta pre- 
RETTECTANT AE zintă conductivitate electrică scă- 
zută, excitarea nu se mai poate 


face prin descărcare electrică, ci 


numai prin pompaj optic, cu-aju- 

SRSA De maree, | torul unei lămpi flash sau cu des- 

SES cărcare în arc şi, mai recent, cu 

Fig 2.4. Schema de principiu a unui laser cu „ajutorul diodelor laser. Sursa de 
mediu activ.solid. alimentare este adaptată cerin- 


| telor lămpii flash (pentru. laserii 
cu emisie în impulsuri) sau a lămpii cu descărcare în arc (pentru laserii cu funcționare în 
undă continuă). Exemple tipice de laseri cu mediu activ solid utilizați în biofotonică sunt 
cei cu rubin, Nd:Y AG, Ho:YAG, Er:Y AG, Tm:Y AG, alexandrit sau Ti:safir. 

În Jaserii cu corp solid, elementele principale ale mediului activ sunt materialul-gazdă, 
cu proprietăți mecanice, termice și optice caracteristice și ionii activi sau sensibilizatori, 
care contribuie propriu-zis. la generarea radiaţiei laser. Efectul laser a fost obținut în 
pământuri rare trivalente (Nd™, Er", Ho”, Tm” şi altele), în pământuri rare bivalente, în 
metale de tranziţie (Crt, Ti”, de exemplu) şi în ioni de actinide încorporaţi în diverse 
materiale-gazdă, S-a obţinut efect laser prin pompaj optic de la sute de combinaţii 
ion-cristal gazdă, acoperind un domeniu spectral din vizibil şi până în infraroşu mijlociu. 


16  BIOFOTONICĂ 
Bei Se e 
Materialele- gazdă ale mediilor active cu corp solid pot fi împărţite în solide cristaline 
şi sticle. Există două diferențe importante între aceste tipuri de materiale-gazdă. În primul 
rând, conductivitatea termică a sticlelor este considerabil mai scăzută decât a celor mai 
multe cristale. În al doilea rând, liniile de emisie ale ionilor în sticle sunt inerent mai largi 
decât în cristale. Datorită diversității materialelor-gazdă în laserii cu corp solid, este 
necesar să surprindem câteva din caracteristicile lor esențiale. 

„Sticlele reprezintă o clasă importantă de materiale-gazdă, în special, pentru Nd”* şi 
Er, Avantajul principal în comparaţie cu cristalele este legat de posibilitatea realizării 
unor dimensiuni mari (de exemplu, 1 m lungime şi 10 cm diametru) pentru laserii de 
foarte mare putere. 

Dintre oxizi, safirul, granatul şi aluminaţii sunt cele mai răspândite cristale-gazdă. 
Safirul (A1203) a fost utilizat ca material-gazdă pentru primul laser construit, cel cu rubin. 
Acesta este un material dur, cu conductivitate termică ridicată, iar metalele de tranziţie pot 
fi încorporate uşor în locul aluminiului. Granatul sintetic este unul din cele mai răspândite 
materiale-gazdă: granatul cu itriu-aluminiu, YAIs0.2 (YAG): granatul cu gadoliniu-galiu, 
Gd;GasO.» (GGG), granatul cu gadoliniu-scandiu-aluminiu, GdzSc-ALOp» (GSGG) sau 
granatul cu itriu-scandiu-aluminiu, Y3Sc-Al0O.» (YSGG). Granatele au multe proprietăți 
care sunt dorite în materialele-gazdă, ca stabilitatea, duritatea, uniformitatea optică şi 
conductivitatea termică bună. Dintre cele menţionate, YAG-ul ocupă o poziție dominantă 
între materialele pentru laserii cu corp solid, deoarece este un cristal izotrop şi foarte dur, 
care poate fi fabricat cu o calitate optică ridicată. YAG-ul este cristalul-gazdă pentru 
majoritatea laserilor medicali cu neodim, holmiu, erbiu sau tuliu. 

Un alt cristal-gazdă pentru laserii cu holmiu, erbiu şi neodim este fluorura de 
itriu-litiu, YLiF, (YLE). YLF-ul este un cristal uniaxial, transparent până la 150 nm şi 
deci pentru pompaj pot fi folosite lămpi flash cu densitate mare de curent, care emit în al- 
bastru şi ultravioletul apropiat. Lărgimea liniei sistemului Er:YLF este de numai 10 cm'!, 
situație favorabilă pentru câştig ridicat. Pentru ca laserul cu Ho:YLF să funcționeze 
eficient, materialul trebuie sensibilizat cu Er-Tm. În cazul laserului cu Nd:YLF se rea- 
lizează o reducere a efectului de lentilă termică şi a birefringenţei şi o îmbunătățire a 
acumulării de energie în comparaţie cu laserul Nd:YAG. Totuşi, eficiența de pompaj şi 
proprietăţile termomecanice sunt mai reduse la laserii Nd:YLF. 

O lucrare de referință pentru laserii cu mediu activ solid este scrisă de Koechner (1988). 
Laserul tipic cu mediu activ 
lichid este laserul cu colorant. 
Pompajul se realizează fie cu 
lampă flash, fie cu alt laser (cu 
azot, cu argon, armonica a doua a 
laserului cu neodim). Schema 
unui laser cu colorant pompat op- 
tic cu radiația de la alt laser este 
prezentată în figura 2.5. Energia 
optică intensă de pompaj excită 

Fig 2.5. Schema de principiu a unui laser cu colorant. moleculele de colorant, produ- 

când în acelaşi timp o emisie 
fluorescentă intensă. Oglinzile rezonatorului laser confocal asigură amplificarea radiaţiei 
generate în cuva ce conţine colorantul, iar un element dispersiv (filtru selectiv, prismă, 
rețea de difracție) asigură acordabilitatea acestui laser. Fiecare tip de colorant prezintă 
caracteristici spectrale proprii, Schimbarea colorantului din cuvă şi eventual a sursei de 
pompaj permite acordarea laserului cu colorant pe întrega domeniul vizibil, în ultraviolet 
şi infraroșu apropiat (Schäfer 1973), 


FILTRU DE 
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Diodele laser sunt construite prin alăturarea unor semiconductoare de tip n şi p, care 
servesc ca donori şi respectiv acceptori de electroni, realizând la joncţiunea lor o regiune 
de recombinare. Dioda laser este realizată ca emițător simplu sau şiruri de diode unidi- 
mensionale. Un şir unidimensional conţinând de obicei 20 de emițătoare simple este fa- 
bricat pe o plachetă semiconductoare cu dimensiunile | cm x 0,2 mm. Compoziţia spe- 
cifică a materialului semiconductor folosit la fabricarea diodelor laser determină lun- 
gimea de undă de emisie, care se găseşte în roşu sau infraroşu apropiat (650-1100 nm). 
Fasciculul emis de diodele laser este coerent şi monocromatic, dar cu divergență mare 
(poate fi corectată prin sisteme optice suplimentare). Acest laser nu este acordabil. 

Pentru date suplimentare privind laserii cu mediu activ semiconductor poate fi con- 
sultată cartea scrisă în limba română de Doicaru şi Niculescu (1978). 


2.2. LUNGIMI DE UNDĂ 


După cum am menţionat deja, laserii ocupă un domeniu limitat de lungimi de undă în 
spectrul întins între razele cosmice şi undele radio (figura 2.6). 


RADIAŢII COSMICE 
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RADIAȚII ULTRAVIOLETE 
3000THz — 1000m —| uz 
2222 LUMINĂ VIZIBIL 
lpm — De iul 
30THz — 10um — RADIAȚII INFRAROŞII aproximativ al 
de undă în care 
0,1 mm — H----- emit laserii 
300 GHz — lmm — 
Icom — 
3GHz — l0cm — 


100m — 
300kHz — lkm — ji 
Lungime 
Frecvenţă 
undă 


Fig. 2.6. Domeniul spectral de emisie al laserilor. 


În practică, cea mai mică lungime de undă utilizată este cea emisă de laserul cu 
excimer ArF (193 nm), iar cele mai mari lungimi de undă sunt emise de laserii rotaţionali 
(zeci şi sute de um). 
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În ultraviolet (figura 2.7) cei mai importanți laseri sunt cei cu excimeri, care emit pe 
lungimile de undă 193 nm (ArF), 223 nm (KrCl), 248 nm (KrF), 282 nm (XeBr), 308 nm 
(XeCl) şi 348 nm (XeF). Tot în ultraviolet emit laserul cu azot (337 nm), cu funcţionare 
în impulsuri scurte ca şi laserii cu excimeri. Cea mai scurtă lungime de undă emisă în 
undă continuă este cea a laserului cu He-Cd (325 nm). 


100 
AF Nd:YAG 
200 A (193,3 nm) Armonica a cincea 
e) (213 nm) 
ra (222,9 nm) 
E Z KrF Nd:YAG 
x E PE Amon 
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300 5 EE E 
(307,9 nm) He-Cd 
SENG (325 nm) Nd:YAG 
(337,1 nm) XeF XeE XF i 
(348,7 nm) (330,9 nm) (353 nm) Cere 
400 
Fig. 2.7. Laseri cu emisie în ultraviolet. 
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(441,6 nm) 
500 9 wi dilan 
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INFRAROȘU 


Fig. 2.8, Laseri cu emisie în domeniul spectral vizibil, 
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In domeniul spectral vizibil (figura 2.8) o serie de laseri emit în undă continuă: în 
albastru, laserii cu He-Cd (441 nm) şi argon (488 nm), în verde, laserul cu argon (514 
nm); în roşu, laserii cu He-Ne (633 nm), kripton (647 nm) şi diodele laser. Domeniul 
spectral vizibil este acoperit şi de o serie de laseri cu funcţionare în impulsuri: rubin (694 
nm), vapori de cupru (510, 578 nm) şi aur (628 nm), sau acordabili (laserii cu colorant, cu 
alexandrit, cu Ti: safir). 

In infraroşu (figura 2.9), o serie de laseri importanţi -pentru biofotonică emit. în 
infraroşu apropiat (diodele laser şi laserii cu neodim, holmiu, erbiu şi tuliu) sau în 
infraroşu mijlociu (laserii cu CO şi CO3). 


Diodă laser GaAlAs 


0760 He-Ne Dioda laser GaAs Diodă laser : 
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Fig. 2.9. Laseri cu emisie în infraroşu. 


Există şi laseri acordabili în infraroşu, ca laserul cu electroni liberi (2-8 um), laserul 
cu Cr:LiSrAIFg (825-870 nm) şi laserul cu Ti:safir (până la 1,16 um). Laserii cu CO şi 
CO, sunt acordabili discret, pe linii de vibrație-rotaţie. 

În toate cele trei domenii spectrale, emisia laser poate fi obținută şi prin procese 
neliniare (de exemplu, armonicele a doua, a treia, a patra şi a cincea a laserului cu 
Nd:YAG la 532 nm, 355 nm, 266 nm şi respectiv 213 nm sau prin generare şi amplificare 
parametrică optică-la 1,16-12,9 um). 


4 


2.3. REGIMURI DE FUNCȚIONARE 


Laserii funcţionează fie în undă continuă, fie în impulsuri. Atunci când puterea unui 
laser se menţine la nivel constant pentru perioade lungi de timp (secunde, zeci de 
secunde), se spune că laserul funcţionează în undă continuă. Puterea P se măsoară în [W]. 
Pentru aplicaţiile biofotonicii, puterile utile ale laserilor se încadrează în domeniul 
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0,1-100 W (cele mai mici puteri pentru anastomoză, cele mai mari în ortopedie). Există şi 
o excepție, revascularizarea transmiocardică cu laser cu CO;, unde puterea laserului este 
de 750 W, dar cu funcționare pe durată foarte scurtă (50 ms). 

Există o mare diversitate de regimuri de funcționare în impulsuri ale laserilor. Cel mai 
Simplu este cel în care un fascicul laser continuu este întrerupt periodic cu ajutorul unui 


obturator comandat sau cu un disc rotitor cu fante. Aspectul acestui tren de impulsuri este 
prezentat în figura 2.10. 


Puterea de vârf a impulsului este cea a 
laserului în undă continuă, iar frecvența de 
repetiție a impulsurilor variază între câțiva 
Hz şi câțiva kHz. Raportul între durata im- 
pulsului 7, şi perioada impulsurilor T, (in- 
versul frecvenței de repetiție a impulsurilor, 
Tp = 1/f,) reprezintă factorul de umplere. 
De obicei acesta are valori cuprinse între 
0,1 şi 0,9. Puterea medie este (7,/1p)P. — 

Regimul normal de funcționare în im- ECE Ea * mmp (e) 
pulsuri a unui laser se obține prin înmaga- 
zinarea energiei în sursa de alimentare a 
laserului sau în circuitele ce conectează la- 
serul de sursa de alimentare. Descărcarea 
rapidă a acestei energii înmagazinate conduce la emisia de impulsuri laser cu puteri de 
vârf mai mari decât în cazul funcționării în undă continuă (figura 2.11). Acesta este 
regimul de funcţionare, de exemplu, al laserului cu CO, cu superpuls, cu putere de vârf 
de sute de W, față de 20-30 W în undă continuă. Durata impulsurilor este de obicei de 
sute de us. Aria cuprinsă sub curba impulsului laser reprezintă energia E a fiecărui 
impuls, măsurată în [J]. Puterea medie în acest caz £/7,. 

Tehnica regimului declanşat (Q-switching) 
poate fi considerată ca regimul de funcțio- 
nare a laserului într-un singur impuls, cu 
puterea de vârf mult mai mare decât pute- 
rea corespunzătoare funcționării în undă 
continuă (impuls gigant). Pentru realizarea 
acestui regim de funcționare, în cavitatea 
laserului este introdus un comutator optic. 
În timpul pompajului, pierderile din cavi- 
. tate sunt foarte mari (factor de calitate Q 
coborât), astfel că oscilaţia laser nu este Fig. 2.11, Regimul de funcționare 
posibilă. Din acest motiv, se va stabili o in- normală în impulsuri a laserului. 
versie de populație care depășește cu mult 
valoarea de prag. Spre sfârşitul impulsului de pompaj, factorul de calitate al cavității, Q, 
se comută (atinge valori mari prin micşorarea pierderilor din cavitate), astfel că întreaga 
energie acumulată în mediu va fi eliberată într-un singur impuls laser cu durată scurtă, a 
cărui putere de vârf atinge valori mult mai mari decât în mod normal. Deoarece acest 
regim de funcţionare implică comutarea factorului Q al cavităţii de la o valoare coborâtă 
la o valoare foarte mare, el se numeşte Q-switehing (comutare Q) sau regim declanșat. 

Dacă comutatorul din cavitate este deschis rapid, într-un timp mai scurt decât timpul 
de creştere a impulsului laser, la ieşirea laserului se va obține un Singur impuls gigant. În 
caz contrar, fasciculul va fi constituit din mai multe impulsuri, deoarece energia înma- 


Putere [W] 


Fig. 2.10. Regimul de funcționare în 
impulsuri prin întreruperea periodică a 
unui fascicul laser în undă continuă. 
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gazinată în mediu înainte de comutare este eliberată în mai multe trepte, fiecare treaptă 
corespunzând emisiei unui impuls laser. 

Pentru comutarea factorului de calitate al cavităţii sunt folosite mai multe metode ca: 
introducerea şi îndepărtarea unui obturator în drumul optic, rotirea unei oglinzi a 
rezonatorului laser în jurul unei axe perpendiculare pe axa rezonatorului (30 000 ture pe 
minut), deplasarea unei oglinzi a cavităţii laser de-a lungul axului cu viteze de ordinul 
15-30 cm/s, modificarea transparenţei unui material introdus în cavitate (absorbanți 
saturabili), schimbarea drumului optic între oglinzi, modificarea _reflectivității unei 
oglinzi, modificarea proprietăților optice ale materialelor la aplicarea unui câmp electric 
extern (comutarea electrooptică prin efect Pockels sau efect Kerr), deflexia fasciculului 
laser într-un câmp de unde ultrasonore (comutarea acustooptică) şi altele. Toate aceste 
metode determină modificarea bruscă a raportului câştig/pierderi. Un tren de impulsuri 
laser în regim declanşat este prezentat în figura 2.12. Frecvența de repetiţie a impulsurilor 
variază între sute de Hz şi 30-60 kHz. Impulsurile laser au durate tipice de zeci-sute de ns 
şi puteri de vârf ce depăşesc de 20-200 ori nivelul atins în undă continuă. Din acest tren 
de impulsuri poate fi selectat un singur impuls. 

Laserul în regim de cuplare a modurilor 
(mode-locking) produce impulsuri cu durată 
foarte mică, de ordinul ps sau ns. Deoarece 
durata impulsurilor este atât de mică, ener- 
gia fiecărui impuls laser este coborâtă, dar 
puterea de vârf atinge valori foarte mari. 

Pentru a explica regimul de cuplare a 
modurilor trebuie să apelăm la banda de 
frecvență în care laserul poate oscila, adică 

Timp(s] domeniul de frecvenţă în care câştigul me- 
Fig. 2.12. Tren de impulsuri laser în diului laser depăşeşte pierderile rezonato- 
regim declanşat. rului. Adesea, mai multe moduri longitudi- 
nale ale rezonatorului optic cad în această 
bandă de oscilație şi fasciculul laser va fi format din mai multe componente de frecvenţe 
diferite. Numărul acestor componente este şi mai mare dacă laserul funcționează pe mai 
multe moduri transversale. Câmpul total al fasciculului emis va fi suma câmpurilor 
individuale ale fiecărui mod. În general, atât amplitudinea, cât şi faza acestor moduri. 
variază în timp datorită fluctuaţiilor mecanice aleatorii ale lungimii rezonatorului laser 
(lungimea optică nu este aceeaşi pentru toate modurile datorită dispersiei mediului activ) şi 
interacției neliniare a acestor moduri în mediul laser. Câmpul total va varia astfel în timp 
într-un mod necontrolat, cu un timp caracteristic care este de ordinul inversului lărgimii de 
bandă a spectrului de frecvenţe ale modurilor de oscilație. Invers, dacă modurile de oscilație 
sunt forțate să menţină o spaţiere egală în frecvenţă, cu o relaţie de fază fixă unul față de 
altul, atunci fasciculul laser va varia în timp într-un mod bine definit. Forma fasciculului 
depinde de modurile laserului în oscilație şi de relaţia de fază care este impusă. În acest caz 
se spune că laserul funcționează în regimul de cuplare a modurilor, 

Există mai multe metode de forțare a laserului să funcţioneze în regimul de cuplare a 
modurilor. În anumite condiţii, efectele neliniare ale mediului laser pot cauza menținerea 
unei relaţii de fază fixe între modurile de oscilație, conducând la regimul de autocuplare a 
modurilor. Cuplarea activă a modurilor cavității se realizează cu un modulator intern, 
care produce fie modulaţia pierderilor, fie modulaţia constantei dielectrice (modulatoare 
acustooptice sau electrooptice). Diferenţa majoră faţă de regimul declanşat este aceea că 
modulatorul este sincronizat cu timpul necesar ca lumina să se reflecte dus-întors între 
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cele două oglinzi ale rezonatorului (timpul de tranzit al cavităţii). În consecință, lungimea 
cavităţii laser este critică pentru determinarea frecvenţei de repetiţie a impulsurilor laser 
(f- = c/2L). Cuplarea pasivă a modurilor cavităţii se realizează cu ajutorul unui material 
optic neliniar (absorbant saturabil) introdus în cavitate. 

Putem trage concluzia că un laser ce funcţionează în regimul de cuplare a modurilor 
prezintă o lărgime de bandă de oscilație mărită şi amplitudini constante ale modurilor în 
oscilație. Mărirea puterii de vârf datorită cuplării modurilor faţă de cazul unor faze alea- 
torii este egală cu numărul modurilor de oscilație. 


2.4. LASERI 


În restul acestui capitol vom prezenta principalele tipuri de laseri folosiţi în bio- 
fotonică, împreună cu caracteristicile lor constructive şi funcţionale. Descrierea se va face 
în mod succint, deoarece există monografii ce tratează diferite tipuri de laseri sau clase de 
laseri, precum şi articole de sinteză, care sunt indicate în bibliografie. 


2.4.1. Laserul cu CO, 


Efectul laser în CO, a fost pus în evidență pentru prima dată în anul 1964, într-o 
descărcare în CO» pur. La scurt timp s-a observat o creştere semnificativă a puterii şi a 
eficienței acestui laser dară se adaugă azot şi heliu. Acest lucru a făcut posibilă atingerea 
unor puteri foarte mari în undă continuă (kW, zeci de kW) şi a unor eficiențe de 20-30 %. 
Dioxidul de carbon fiind o moleculă relativ simplă (biatomică, liniară, simetrică) şi 
nereactivă, o mare parte din procesele de excitare şi dezexcitare care concură la apariția 
efectului laser au putut fi studiate în detaliu. Datorită acestui fapt, s-a reuşit realizarea 
unor laseri compacţi, eficienţi şi fiabili, în multiple variante constructive. 

Laserul cu CO» emite în domeniul spectral 9-11 um (infraroşu mijlociu) în peste 100 
de linii de vibraţie-rotaţie individuale, Cele mai intense linii se regăsesc la 10,6 um - linia 

"10P(20) şi la 9,6 um - linia 9P(20) (Dumitraş et al. 1985). 

Dintre variantele constructive existente, cele mai utilizate sunt laserii fără circulaţie 

de gaz (sealed-off), cu descărcare longitudinală (Dumitraş er al. 1976) sau în radio- 

„ frecvenţă (laserii cu ghid de undă) (Dumitraş 1982b), care emit în undă continuă puteri 
cuprinse între 10 şi 100 W, precum şi laserii cu excitare transversală TEA (Transversely 
Excited Atmospheric Pressure), cu funcționare în impulsuri. Laserii cu CO; cu 
funcţionare în undă continuă pot fi forțați să emită şi în impulsuri, în aşa-numitul regim 
de superpuls. Laserii cu CO, TEA emit impulsuri cu durata de aproximativ 10 us şi ener- 
gii de 0,1-10J. 

Datorită faptului că până în prezent nu au fost dezvoltate fibre optice sau ghiduri de 
undă fiabile pentru ghidarea radiaţiei laserului cu CO;, transmisia fasciculului laser spre 
țintă se realizează prin intermediul unor braţe articulate (manipulatoare optomecanice), 
care sunt echipate cu oglinzi cu reflexie totală plasate la un unghi de 45° față de drumul 
optic. În vederea ușurării transmiterii fasciculului laser spre zonele specifice unor apli- 
caţii medicale, au fost dezvoltate dispozitive specializate pentru bronhoscopie, laparosco- 
pie sau chirurgie asistată de microscopul operator. 

Laserul cu CO» este cel mai răspândit în instrumentele chirurgicale. El poate realiza 
două funcţii terapeutice distincte, după cum fasciculul este focalizat sau nu. Când fasci- 
culul este focalizat, laserul poate exciza cele mai multe țesuturi, iar dacă fasciculul este 
defocalizat, el poate vaporiza leziuni superficiale, Aceste proprietăți sunt datorate absorb- 
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tiei puternice de către apa din țesuturi a radiației cu lungimea de undă de 10 um. Din 
acest motiv, adâncimea de penetrare optică este mică (circa 10-15 um). Totuşi, în cazul 
laserilor cu funcționare în undă continuă are loc difuzia căldurii spre țesuturile învecinate, 
astfel că zonele afectate termic (necrozate) se pot extinde pe adâncimi tipice de 0,5 mm. 
Pentru a micşora distrugerea termică a țesutului adiacent, laserul cu CO, functionează în 
impulsuri cu durată mai mică decât timpul de relaxare termică a țesutului. 

Simultan cu funcțiile de excizie şi vaporizare, laserul cu CO, obturează vasele sang- 
vine cu diametrul mai mic de 0,5 mm, asigurând o intervenție chirurgicală în câmp curat. 
De asemenea, acest laser închide vasele limfatice limitând posibilitatea răspândirii pe cale 
limfatică a celulelor tumorale şi sudează terminaţiile nervoase, contribuind la micşorarea 
discomfortului postoperator. 

Laserul cu CO» este utilizat practic în toate specialităţile medicale în care se impun 
intervenţii chirurgicale. 


2.4.2. Laserul cu CO 


Laserul cu CO a fost descoperit în aceeaşi perioadă cu laserul cu CO, şi a început să 
se dezvolte odată cu punerea în evidență a faptului că răcirea tubului laser la temperatura 
azotului lichid permite obținerea unei puteri în undă continuă de zeci de W. Moleculele 
de CO, având o singură scară de nivele energetice vibraţionale şi fiind uşor anarmonică, 
se excită prin descărcare electrică pe nivele superioare de pe nivelele inferioare prin aşa 
numitul proces de pompaj anarmonic. Populaţia nivelelor vibraționale superioare creşte 
prin ciocniri cu molecule excitate pe nivele inferioare, obținându-se o distribuție diferită 
de cea Boltzmann şi în consecință este posibilă inversia de populaţie pentru nivele cu 
numărul cuantic vibraţional v > 5. 

Emisia laser are loc în domeniul spectral 5-5,8 um (áv = 1). Laserul cu CO generează 
cel mai mare număr de linii laser dintre mediile gazoase, fiind cea mai puternică sursă laser 
în acest domeniu de lungimi de undă. Coeficientul de absorbție al apei la această lungime 
de undă (5,2 um) este mai mic decât în cazul laserului cu CO;, astfel că adâncimea de 
penetrare optică este triplă (= 40 um). Ca şi în cazul laserului cu CO;, la 5 um nu există 
fibre optice care să transmită eficient radiația laser. Laserul cu CO este mai puţin eficient 
decât laserul cu CO, şi este necesară răcirea criogenică pentru funcționarea în undă 
continuă la nivele mari de putere. Toate aceste inconveniente determină o răspândire redusă 
a laserului cu CO în biofotonică (Arai er al. 1988, Aleynikov şi Masychev 1990). 

Recent, s-au obținut tranziții laser şi cu regula de selecție Av = 2 (overtone transi- 
tions). Domeniul spectral de emisie este cuprins între 2,7 şi 4 um. ; 


2.4.3. Laserul cu HF 


Laserul cu acid fluorhidric face parte din categoria laserilor chimici, în care inversia 
de populație şi efectul laser sunt produse, direct sau indirect, în cursul unei reacții 
chimice exoterme. Energia chimică acumulată în reactanți este convertită direct în 
radiaţie coerentă, reacția chimică putând să fie (sau nu) inițiată cu altă formă de energie 
din exterior. 

Pentru pomparea laserului cu HF sunt folosite următoarele tipuri de reacţii chimice: 
reacţii cu schimb de trei atomi (F + H} > HF'™+ H, cu energia eliberată şi respectiv 


Pi 


energia de activare AH = -132 kJ/mol şi E, = 7,1 kJ/mol), reacţii de extragere (F + CH, 
=> HF'+ CH, cu AH = —136,5 kJ/mol Şi Ea = 5 kJ/mol), reacţii de combinare a radicalilor 
~ 
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(CH; + CF, > CHCF —> HF" + H>C=CF>; prima reacție este caracterizată de AM 
24185 kJ/mol şi Æa = 0, iar a doua de AH = 130 kJ/mol şi Æa 297,2 kJ/mol), reacţii de 
insertie O(D) + CHF, -> HOCR; = HE" + F,C=0, AH = -649 kJ/mol), reacţii de adiţie 
(CHCH, + 2F — H,FC-CH,F* = HF" + H2C=CHE, AH = -565 kJ/mol) şi reacţii de 
fotoeliminare (HC=CHF + hv — H3C=CHE" — HE" + HCaCH, AH = -544 kJ/mol). 

Reacţiile cu schimb de trei atomi şi reacţiile de extragere necesită prezența de atomi 
liberi, Procesul de producere a acestor atomi liberi este cunoscut sub denumirea de 
inițiere. Cele mai utilizate tehnici de iniţiere sunt: utilizarea radiaţiei UV sau a fascicu- 
lelor de electroni de mare energie, iniţierea chimică „pură”, descărcarea electrică, disocie- 
rea termică şi altele. 

Aşadar, reacţiile între fluor şi hidrogen eliberează o mare cantitate de energie şi 60 % 
din aceasta contribuie la excitarea vibrațională a moleculelor nou formate de HF. 

În biofotonică, laserul cu HF funcționând fie multilinie, fie pe o singură linie şi-a găsit 
aplicaţii datorită suprapunerii lungimilor sale de undă peste vârful de absorbţie al apei de 
la 2.94 um. 

O schemă simplă de laser cu HF este cea utilizată de Dyer e! al, (1992). Se foloseşte un 
amestec de SF - CaHs la presiune coborâtă (~ 60 torr), excitat printr-o descărcare transver- 
sală rapidă între o pereche de electrozi cu profil Chang. Preionizarea, ca şi în cazul laserilor 
cu CO, - TEA, se realizează printr-o serie de eclatoare plasate de-a lungul electrozilor. Un 
astfel de laser emite în regim multilinie o energie de 380 mJ într-un impuls cu durata de 400 
ns (lățime totală la jumătate din înălțime). Frecvența de repetiţie a impulsurilor este relativ 
coborâtă (= 0,2 Hz). Laserul emite pe 20 de lungimi de undă, acoperind domeniul spectral 
2,67-2,96 um. Emisie dominantă se observă pe lungimile de undă 2,76, 2,78, 2,82 şi 2,92 um. 
Cu alte dispozitive laser s-a obţinut emisie între 2,67 şi 3,33 um. 

Coeficientul de absorbție al apei variază dramatic în acest domeniu de lungimi de undă: 
12 700 cm”! la 2,95 um şi 5 160 cm! la 2,80 um (Hale şi Querry 1973). La extremele 
domeniului spectral de emisie al laserului cu HF coeficientul de absorbție al apei atinge 
valori mai mici: 884 cm" la 2,7 um şi 1400 cm'! la 3,3 um. Datorită absorbției puternice 
a radiaţiei laserului cu HF de către țesuturile cu concentrații mari de apă, ablația țesutu- 
rilor se realizează în mod eficient (Valderrama et al. 1989). 


2.4.4. Laseri ionici 


Laserii ionici, cu funcţionare în undă continuă, reprezentați prin laserii cu argon şi 
kripton, joacă un rol important în biofotonică, fiind unele din cele mai importante surse 
de radiație coerentă în spectrul vizibil şi ultraviolet. Prima emisie laser de la un ion în 
stare gazoasă a fost observată în anul 1963. La realizarea inversiei de populaţie participă 
nivele energetice din spectrul atomilor simplu sau multiplu ionizați. Nivelul laser superior 
corespunde aproximativ cu dublul potenţialului de ionizare al unui atom neutru, rezultând 
o extindere a scării energetice. În consecință, laserii ionici emit în regiunea vizibilă şi 
ultravioletă a spectrului, E 

Dintre laserii ionici, cea mai mare dezvoltare au căpătat-o laserii cu gaze nobile, care, 
datorită inerției lor chimice, simplifică aspectele tehnologice ale realizării practice. 
Laserul cu argon ionizat este cel mai bine studiat şi constituie exemplul tipic al acestei 
clase de laseri. 

Excitarea laserului cu argon ionizat se face prin descărcare electrică, unde aproxi- 
mativ 1 % din atomi sunt ionizaţi. Populaţia nivelului laser superior este proporțională cu 
pătratul densităţii curentului din descărcare şi din acest motiv, pentru ca pompajul să fie 


/ 


€ 
Laseri pentru biofotonică 25 


eficient, se utilizează curenţi de descărcare mult mai mari decât în cazul altor laseri cu 
gaz. Astfel, pentru un tub de descărcare cu diametrul de 3 mm, curentul necesar este de 
25 A, iar pentru un tub cu diametrul de 12 mm, curentul se ridică la valoarea de 400 A. 

Laserul cu argon ionizat cu funcționare în undă continuă emite simultan pe 11 linii 
din domeniul vizibil, dar aproximativ 85 % din puterea emisă este conținută pe tranziţiile 
514,5 şi 488 nm (repartizată aproximativ egal). O anumită lungime de undă poate fi 
optimizată sau selecționată fie ajustând reflectivitatea oglinzii de cuplare şi lărgimea sa 
de bandă, fie introducând în cavitate un element dispersiv (prismă sau reţea de difracție). 
Deoarece efectele de competiție în laserul cu argon ionizat sunt foarte reduse sau 
inexistente, introducerea elementului dispersiv în cavitate nu va mări puterea acelei linii 
faţă de cazul când linia ar fi selecționată cu elementul dispersiv plasat în afara cavității 
laser. Cele două linii puternice, 514,5 şi 488 nm nu sunt în competiţie, deşi utilizează 
acelaşi nivel inferior. 

Laserul cu kripton ionizat este aproape identic cu laserul cu argon, exceptând doar 
faptul că tubul este umplut cu kripton (pentru ambii laseri, presiunea optimă a gazului 
este de 0,1-0,3 torr). Laserul cu kripton extinde domeniul lungimilor de undă emise cu 15 
noi linii în vizibil şi infraroşu. Cea mai puternică linie emisă, 647,1 nm, este în roşu. Alte 
linii laser se obţin în galben (568,2 nm) şi în verde-albastru. Spre deosebire de laserul cu 
argon, laserul cu kripton prezintă efecte puternice de competiţie între liniile din roşu şi 
galben, care împart un nivel inferior comun. Folosind acelaşi tub de descărcare, laserul cu 
kripton emite o putere de aproximativ 15-20 ori mai mică (în roşu) decât laserul cu argon 
(multilinie). Un laser umplut cu argon şi kripton permite obținerea unui fascicul aproape 
alb, asemănător luminii naturale. 

Laserii cu argon de putere mare pot atinge 15 W, dar pentru modelele oftalmologice, 
puterea tipică este de 3-4 W sau chiar mai mică. Radiația acestui laser poate fi transmisă 
prin fibre optice din cuarț. Dezavantajele laserului cu argon sunt legate de puterea electri- 
că mare consumată în descărcare şi deci necesitatea răcirii cu apă, şi oai sa scăzută. 
Pentru laserii de mică putere, răcirea se poate face şi cu aer. 

Radiația laserului cu argon este puțin absorbită de lichide. Folosirea sa se bazează pe 
_distrugerea selectivă a unor cromofori, hemoglobină şi melanină. Absorbția fasciculului 
laser de către aceşti cromofori poate cauza şi încălzirea țesutului înconjurător. În conse- 
cință, operatorul trebuie să minimaltzeze cantitatea de energie de iradiere aplicată leziuni- 
lor vasculare cutanate, pentru a micşora tendința de necrozare a țesutului adiacent. 

Laserul cu argon ionizat este folosit în biofotonică pentru coagularea directă a vaselor 
retiniene în retinopatia diabetică proliferantă, pentru tratamentul unor leziuni vasculare în 
dermatologie (leziuni localizate în derma superficială şi epidermă), în otologie şi altele. 
El este folosit de asemenea pentru pompajul altor laseri folosiți în biofotonică, cum sunt 
laserii cu colorant şi Ti:safir. 


2.4.5. Laseri cu excimeri 


Domeniul laserilor de mare energie cu emisie în ultraviolet este dominat în biofotonică 
de o nouă clasă de molecule, despre a cărei existenţă erau cunoscute puţine lucruri până în 
anul 1974, Laserii cu excimeri sunt capabili să atingă efi icienţe globale de peste 2 %, puteri 
de vârf ridicate (> 10 MW/em?) şi puteri medii foarte mari (> 1 kW) (Rhodes 1979). 

Termenul de excimer (excited-dimer), provenind din nomenclatura chimică, se referă - 
la dimerii (doi atomi de acelaşi tip) care se găsesc legaţi într-o stare excitată (asocierea 
unui atom excitat cu un atom. în starea fundamentală) și liberi în starea fundamentală 
(molecula are un caracter disociativ în această stare, componentele fiind caracterizate de 
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stări repulsive sau uşor legate). Moleculele heteronucleare (XeBr', KrF*, ArF* etc.) care 
au stări excitate legate şi stări fundamentale disociative sunt caracterizate prin termenul 
exciplex (excited-complex). Totuşi, în literatura de specialitate s-a asimilat termenul de 
excimer pentru toate aceste molecule, inclusiv pentru molecule asemănătoare cu stări 
fundamentale legate (XeF, XeCl). 

Tranziţia între starea superioară legată şi cea inferioară (sau slab legată) poate pro- 
duce efect laser şi aceste dispozitive au primit denumirea de laseri cu excimeri. Datorită 
caracteristicilor particulare ale moleculelor în care apar tranziţii laser, laserii cu excimeri 
au câteva proprietăți importante: a) molecula în care a avut loc tranziția laser, ajunsă pe 
nivelul fundamental, disociază imediat, ceea ce înseamnă că nivelul laser inferior va fi 
întotdeauna gol; b) liniile laser nu sunt tranziții de vibraţie-rotaţie bine definite, ci 
tranziții de bandă largă; c) nivelul laser superior din excimer este o stare electronică 
coborâtă şi prin urmare este relativ rezistent la dezexcitare. 

Datorită stării fundamentale repulsive a laserilor cu excimeri, sunt de aşteptat intensități 
de saturație mari, putându-se realiza laseri de foarte mare putere. De asemenea, eficiența 
cuantică este ridicată, deoarece starea terminală a tranziţiilor laser este cea fundamentală. 

Cele mai bune performanțe au fost demonstrate pentru excimerii formaţi printr-o reacție 
între un atom de gaz rar excitat cu o moleculă de halogen. Excimerii bazați pe monoha- 
logenuri de: gaze nobile au fost puşi în evidență în anul 1975 şi imediat au fost realizați laseri 
cu performanțe din ce în ce mai bune. Iată lungimile de undă ale laserilor cu excimeri: ArF — 
193,3 nm; KrCl — 222,9 nm; KrF — 248,1; 248,4; 248,5 şi 249,5 nm; XeBr — 281,8 nm; 
XeCl — 307,92 şi 308,16 nm; XeF — 348,75; 350,91; 350,97; 351,14; 353,05; 353,54 şi 483 nm 
(în practică se foloseşte lungimea de undă de 351 nm). Laserii cu KrF, XeF şi ArF s-au 
dovedit ca având cele mai ridicate eficienţe şi au generat cele mai mari energii. In particular 
pentru laserul cu KrF sunt posibile eficiențe intrinseci de peste 20 %. 

Excitarea laserilor cu monohalogenuri de gaze nobile în descărcări autoîntreţinute 
prezintă avantajul unei simplităţi constructive în comparație cu laserii excitaţi cu fasci- 
cule de electroni, oferă posibilitatea funcţionării la o frecvență de repetiţie a impulsurilor 
ridicată şi în consecință se pot atinge puteri medii ridicate. Comutarea descărcării se face 
cu eclatoare de inductivitate scăzută sau prin încărcarea în impulsuri a sursei de alimen- 
tare. Laserii cu fluoruri de gaze nobile pompați prin descărcare pot produce energii de 1 J 
în impulsuri cu durata de 10-100 ns, cu eficiențe tipice de 1 %. Energiile obținute de la 
laserii cu XeCI, KrCl şi XeBr sunt de ordinul a 100 mJ. Frecvența maximă de repetiţie a 
impulsurilor laser este de 100 Hz. Fasciculul laserilor cu XeCl şi XeF poate fi transmis 
prin fibre optice flexibile. Pentru laserii cu ATF, KICI şi KrF, absorbția de doi fotoni şi 
formarea centrilor de culoare în fibrele de cuarț limitează folosirea acestora la lungimi de 
undă mai mici de 300 nm. 

Laserii cu excimeri sunt utilizați pe scară largă în biofotonică, deoarece reprezintă 
instrumente chirurgicale de precizie care pot vaporiza țesutul tără afectarea termică a 
zonei înconjurătoare. Ei sunt folosiţi pentru ablaţia şi excizia țesuturilor, vaporizarea cu- 
rată și precisă a unor zone delimitate în cartilaje, țesut arterial sau piele, pentru kera- 
tectomie fotorefractivă (corectarea vederii prin ablația unor zone din cornee), în neuro- 


chirurgie și angioplastie (secţionarea plăcilor calcificate în arterele coronariene, recanali- 
zarea arterelor femurale total ocluzionate) şi altele. ! 


2,4,6, Laseri cu vapori metalici 


Deși laserii cu vapori metalici mai importanţi fac parte din categoria laserilor ionici, 
totuşi caracteristicile lor funcţionale îi deosebesc foarte mult de laserii ionici cu gaze 
nobile şi îi apropie în multe privinţe de laserii atomici neutri (de exemplu He-Ne). 
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Cel mai bine studiat laser cu vapori metalici este cel cu He-Cd, care oscilează în undă 
continuă pe numeroase linii din vizibil şi ultraviolet, prezintă o presiune de vapori mare 
(deci se poate atinge uşor presiunea optimă de lucru) şi are o eficiență ridicată. Emisia 
laser pe linii ale ionului de Cd s-a obținut mai întâi în impulsuri în anul 1965. Importanța 
acestui laser a crescut odată cu descoperirea liniei 441,6 nm în undă continuă (în albastru) 
şi a liniei de la 325 nm din ultraviolet, care reprezintă cea mai scurtă lungime de undă 
emisă în undă continuă de laserji cu gaz, 

Procesul preponderent care contribuie la realizarea inversiei de populație este dat de 
ciocnirile de tip Penning între atomii metastabili de He şi atomii de Cd. Deoarece ioniza- 
rea prin ciocniri de tip Penning este un proces într-o singură treaptă, rata de pompaj este 
proporțională cu densitatea de curent şi nu cu pătratul acesteia ca în cazul laserilor ionici 
cu gaze nobile. Din acest motiv, sunt necesare densități de curent şi puteri electrice pe 
unitatea de lungime mult mai mici în comparaţie cu laserii ionici cu gaze nobile. 

Realizarea tehnologică a laserilor cu He-Cd întâmpină unele dificultăţi, deoarece 
necesită menţinerea unei distribuții cât mai omogene a vaporilor metalici pe lungimea 
descărcării şi trebuie evitată depunerea vaporilor metalici pe componentele optice ale 
laserului (ferestre sau oglinzi). Au fost adoptate mai multe soluții constructive ca de 
exemplu laserul de tip „cuptor”, laserul cu cataforeză şi laserul cu catod cavitar. 

Laserul cu He-Cd emite puteri de ordinul 50-200 mW, ceea ce îl plasează într-o poziţie 
intermediară între laserii cu emisie continuă în vizibil, respectiv laserul cu He-Ne (putere de 
mW sau zeci de mW) şi laserul cu argon ionizat (putere de câțiva W sau zeci de W). Pentru 
linia 325 nm se poate obţine aproximatiy.] 0-25 % din puterea liniei 441,6 nm. 

O altă categorie de laseri cu vapori metalici sunt cei cu aur (lungime de undă 628 nm) 
şi cupru (510 şi 578 nm). Ei produc un tren de impulsuri individuale, cu durata cuprinsă 
între 10 şi 50 ns, fiecare impuls generând o energie de câţiva mJ şi puteri de vârf de sute 
de kW (50-500 kW). Puterea medie este cuprinsă între câțiva W şi 100 W. Pentru laserii 
cu cupru, eficiența de conversie a puterii electrice în putere laser este de aproximativ 1 %. 

Laserii cu vapori metalici şi-au găsit diverse aplicaţii în biofotonică. Dacă laserul cu 
He-Cd este utilizat mai ales pentru diagnosticare, laserii cu vapori de cupru (578 nm, în 
galben) sunt utilizați pentru tratarea unor afecțiuni dermatologice (datorită absorbției de 
către oxihemoglobină), testele clinice dovedind că acest laser poate fi chiar superior 
laserului cu argon pentru tratarea bolilor vasculare. Laserul cu vapori de aur, cu lungimea 
sa de undă mai mare, este un candidat potențial pentru folosirea în terapia fotodinamică 
împreună cu coloranți fotosensibilizatori. 


2.4.7. Laserul cu He-Ne 
Laserul cu He-Ne a fost primul laser cu gaz, pus în funcțiune în anul 1961. Datorită 
tehnologiei de realizare bine pusă la punct, a fiabilităţii şi a gabaritului redus, laserul cu 
He-Ne şi-a găsit numeroase aplicaţii. In prezent el este puternic concurat de dioda laser. 
Laserul cu He-Ne emite atât în vizibil; cât şi în infraroşu apropiat. În vizibil, există 9 linii 
cu lungimile de undă cuprinse între 543,3 nm şi 730,5 nm. Cea mai intensă şi cea mai utilizată 
linie emite în roșu la 632,8 nm, la nivele de putere de 1-15 mW. Alte linii ale laserului cu 
He-Ne emit în verde la 543 nm (0,2-1,5 mW), în' galben la 594 nm (0,2-7 mW) şi în portocaliu 
„la 612 nm (0,2-7 mW), În infraroșu, acest laser emite la 1,15 um, 1,52 um şi 3,39 um. 
Laserii cu He-Ne și aplicaţiile lor sunt prezentate în extenso într-o carte apărută în 
„limba română (Vasiliu 1987), : 
In biofotonică, laserul cu He-Ne este utilizat pentru terapie fotodinamică şi biosti- 
mulare, dar și ca dispozitiv auxiliar pentru alinierea laserilor ce emit în afara spectrului 
vizibil, inclusiv în sisteme chirurgicale, 
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2.4.8. Laserul cu azot 


Laserul cu azot face parte din categoria laserilor cu gaz vibronici. Tranziţiile laser 
Vibronice au loc în molecule biatomice, între nivele vibraţionale aparținând la două stări 
electronice diferite. Laserii vibronici emit în general în ultraviolet. Pentru a obţine lun- 
gimi de undă scurte, puterea de pompaj pe unitatea de volum trebuie crescută conside- 
rabil, întrucât este proporțională cu puterea a patra a frecvenței în cazul lărgirii Doppler şi 
cu puterea a şasea în cazul lărgirii radiative. 

Efectul laser în molecula de azot în ultraviolet a fost pus în evidență în anul 1963. 
Datorită câştigului său deosebit de ridicat şi posibilității de a funcţiona supraradiant, 
precum şi simplităţii sale constructive, laserul cu azot s-a impus într-o serie de aplicaţii, 
mai ales pentru pompajul laserilor cu coloranți. 

Oscilaţia laser se obține între nivelele vibraţionale inferioare (v = 0) ale stărilor exci- 
tate C°r, (starea C) şi Bin, (starea B), al doilea sistem pozitiv al azotului, pe lungimea de 
undă 337,1 nm. 

Laserul cu azot prezintă un câştig extrem de ridicat (peste 100 dB/m), care permite 
oscilația cu numai o singură oglindă sau chiar fără nici o oglindă a rezonatorului (func- 
ționare supraradiantă). Au fost aplicate mai multe metode practice de excitare a laserului 
cu N2, metode care au în comun asigurarea unui puls de curent rapid în vederea creării in- 
versiei de populație. Cele mai multe circuite electrice sunt de tipul Blumlein sau derivate 
din acesta. ` 

Performanțele unui laser cu N, cu undă călătoare (linie plană în configurație para- 
bolică) sunt următoarele: putere de vârf 1 MW, durata impulsului laser 10 ns, frecvența 
de repetiție a impulsurilor 100 Hz şi eficiența 1 %. Divergenţa laserilor cu azot este de 
ordinul a 3 mrad. 


2.4.9. Laseri cu coloranți 


Mediul activ în aceşti laseri este un colorant organic. Coloranţii lichizi sunt puternic 
colorați şi posedă un set complex de nivele energetice electronice şi vibraţionale. Aceşti 
coloranți sunt capabili să emită într-o plajă mare de lungimi de undă din spectrul ultra- 
violet, vizibil şi infraroşu apropiat, între 340 nm şi 1,175 um.(Schăfer 1973). Laserii cu 

coloranți sunt acordabili. Lungimea de undă de emisie depinde de tipul de colorant, iar 
pentru acoperirea întregului domeniu vizibil este necesară folosirea mai multor coloranți. 

Laserii cu coloranți sunt excitaţi optic fie cu ajutorul unei lămpi flash, fie cu un alt 
laser, de exemplu laserul cu azot sau argon. Ei funcţionează fie în impulsuri, fie în regim 
de undă continuă. Puterea fasciculului laser poate atinge 5 W. 

În medicină se folosesc trei tipuri principale de laseri cu coloranţi: 

a) un laser cu colorant pompat cu lampă flash ce utilizează colorantul rodamină. Lase- 
rul emite impulsuri cu durata de 300-400 us la lungimea de undă de 585 nm. Această 
radiaţie galbenă are o afinitate deosebită pentru hemoglobină şi poate fi utilizată pentru 
distrugerea selectivă a vaselor sangvine anormale; 

b) un laser similar cu cel de sus, dar care utilizează cumarină în calitate de colorant. 
El emite impulsuri scurte, dar extrem de puternice (140 mJ) în verde. Se utilizează pentru 
fracturarea calculilor renali! Radiația cu lungimea de undă 504 nm este puternic absorbită 
de pigmentul galben al majorităţii calculilor urinari, dar afectează puțin țesutul moale şi 
hemoglobina. Această proprietate a laserului cu colorant cu cumarină este folosită cu 
succes pentru fragmentarea calculilor situaţi în ureter, dar se dovedeşte ineficientă pentru 


calculii cistici necolorați; 
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c) un laser cu colorant acordabil ce emite în jurul lungimii de undă 630 nm (roşu) şi 
care este folosit pentru a produce o reacţie fotochimică asupra unor medicamente folosite 
în terapia experimentală a cancerului. Această radiaţie este bine absorbită de porfirină 
(fotosensibilizator) şi este capabilă de o penetrare cutanată profundă. 

Colorantul trebuie schimbat periodic şi acest lucru este un impediment pentru 
întreținerea laserilor cu coloranți. 

În biofotonică, laserii cu coloranți sunt folosiți în urologie pentru litotriția calculilor 
urinari, în dermatologie pentru tratarea leziunilor vasculare, în cardiologie pentru ablaţia 
trombusului arterial şi în terapia fotodinamică. 3 


2.4.10. Laserul cu rubin 


Rubinul sintetic a fost primul material folosit ca mediu activ în laser. Laserul cu 
rubin (sistem cu trei nivele, în care nivelul laser inferior este nivelul fundamental) este 
şi astăzi folosit în unele aplicaţii, fiind atractiv, deoarece emite în domeniul vizibil, 
spre deosebire de majoritatea laserilor cu pământuri rare (sisteme cu patru nivele), care 
emit în infraroşu apropiat. 

Din punct de vedere chimic, rubinul constă din safir (A1,0;) în care un procent mic 
(0,01-0,5 %) din Al'* a fost înlocuit cu Cr”. Aceasta se realizează prin adăugarea unor 
cantități mici de Cr2O în topitura safirului de înaltă puritate. Ca material-gazdă, safirul 
prezintă multe proprietăți fizice şi chimice favorabile. Cristalul este un material refiactar, 
dur, stabil chimic, cu o bună conductibilitate termică şi poate fi crescut respectând 
calitatea deosebită impusă pentru a fi mediu laser. 

Laserul cu rubin este pompat optic cu lampă flash. Ionii de crom prezintă benzi. de 
absorbţie în verde (18 000 cm") şi în violet (25 000 cm”). Radiația absorbită pe aceste 
stări se relaxează rapid pe starea metastabilă °E. Tranziţia laser porneşte de pe subnivelul 
“inferior al acestei stări şi are lungimea de undă 694,3 nm. 

În mod normal, o bară de rubin are un diametru de 3-25 mm şi o lungime de aproxima- 
tiv 20 cm. Deoarece proprietăţile sale se degradează rapid odată cu creşterea temperaturii, 
laserul cu rubin trebuie să funcționeze la frecvențe de repetiție a impulsurilor coborâte (nu 
mai mult de câteva impulsuri pe secundă), pentru a preveni ambalarea termică. 

Laserul cu rubin poate funcţiona în regim declanşat, producând impulsuri cu durata de 
20-50 ns şi energii de până la 4 J. i 
- În biofotonică, laserul cu rubin este „utilizat pentru îndepărtarea tatuajelor (cele 
realizate cu particule de carbon şi mai puţin a celor produse cu coloranţi organici) şi 
pentru tratarea selectivă a leziunilor pielii pigmentate (datorită absorbției puternice a 
acestei radiații laser de către melanină), fără urme de cicatrizare. 


2.4.11. Laserul cu Nd:YAG 


Ionul de neodim a fost primul ion de pământ rar trivalent folosit ca mediu laser (1961) 
şi rămâne pe departe cel mai important element al acestui grup. Acesta poate fi încorporat 
în peste 40 de materiale-gazdă, dar cele mai importante rămân sticla şi YAG-ul. Laserul 
cu Nd:YAG, datorită câştigului ridicat şi a proprietăților sale termice şi mecanice 
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Nd:YLF (A = 1 053 nm), deoarece fasciculul este polarizat, iar cristalul prezintă o bire- 
fringență termică coborâtă. 

Laserul cu Nd:YAG este un sistem cu patru nivele. Benzile de pompaj principale sunt 
situate în jurul a 20 000 cm'! (0,81 şi 0,75 um). Nivelul laser inferior, situat la 2 111 cm” 
deasupra nivelului fundamental, are o populaţie cu un factor de exp(-4£/47) (unde k este 
constanta Boltzmann, iar 7 este temperatura), adică exp(-10) = 4,5 x 10* mai mică decât 
populaţia nivelului fundamental. În consecință, nivelul terminal nu este populat termic 
semnificativ şi deci condiţia de prag se atinge uşor. 

Laserul cu Nd:YAG poate emite şi pe lungimile de undă de la 1,32 um și 1,44 um. 
Pentru a înțelege mai uşor originea acestor tranziţii, în figura 2.13 sunt prezentate 
nivelele energetice implicate şi tranzițiile laser aferente. 

Toate aceste tranziții au originea de pe 
_W0Sânm "320nn”_14440m nivelul “F;. Ele au acces la populaţiile am- 
E belor subnivele ale acestui nivel, deoarece 
are loc o relaxare rapidă şi populațiile lor 
rămân în echilibru termic. 

Cele 5 linii laser cu. lungimi de undă cu- 
prinse între 1,3187 um şi 1,3572 um sunt nu- 
mite generic tranzițiile „1,32 um”, deoarece 
linia de la 1,3187 um are cel mai scăzut prag 
şi domină emisia laser. 

Recent, s-a demonstrat că laserul cu 
Nd:YAG poate funcționa eficient şi pe lun- 
gimea de undă de 1,444 um (Hodgson şi 
Golding 1993) prin alegerea corespunzătoare 
a configurației laserului şi a condiţiilor de 
pompare. Pentru a obține emisia laser numai 


SA > EDER Ea) la 1,444 um, celelalte 6 linii care au o sec- 
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0 țiune transversală mai mare (secțiunea trans- 

Fig. 2.13. Diagrama nivelelor energetice versală afectivă pentru 1,444 um este cam de 

ale laserului Nd:YAG cu cele 9 ori mai mică decât cea pentru emisia de 

7 tranziții intense. 1,064 um) trebuie să fie suprimate printr-o 

proiectare corespunzătoare a reflectivităților 

oglinzilor (o transmisie de 15 % asigură cuplarea optimă pentru 1,444 um). Funcționarea 

eficientă a emisiei laser poate fi realizată numai în regim de impulsuri, cu rate de 

pompare mult peste nivelul de prag. Teoretic, până la 73 % din energia laserului la 1,064 

um poate fi extrasă la 1,444 um. Practic însă, testările experimentale au arătat că eficiența 

laserului cu Nd:YAG la lungimi de undă mai mari este în general jumătate din cea 
prezisă teoretic. 

O versiune comercială de laser cu Nd:YAG (OPMILAS 144, Carl Zeiss, Inc., SUA), 
poate genera o putere maximă de 40 W şi o energie maximă de 2,3 J, la o durată a ìm- 
pulsurilor de 650 us. Caracteristicile laserului cu Nd:YAG la 1,444 um nu sunt limitate 
ca în cazul, de exemplu, al laserului THC:YAG, deoarece diferența de energie între 
nivelul laser inferior şi nivelul fundamental este suficient de mare. În consecință, sunt 
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osibile simultan energii mari pe impuls şi frecvențe de repetiție a impulsurilor ridicate. 
b prezent s-a obținut o putere maximă de 90 W, cu energii pe impuls de peste 5 J şi efi- 
ciențe globale maxime de 1,3 %, Factorul de calitate al fasciculului (A£) (vezi §3.1.2.2) 
măsurat la 1,444 um variază între 20 şi 40 (pentru puteri de pompaj cuprinse între 1 şi 8 kW). 
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Energia fracțională la 1,064 um reprezintă mai puţin de 104 față de cea de la 1,444 um, 
astfel că energia corespunzătoare, de 0,3 mJ este prea coborâtă pentru a cauza vreun efect 
pe țesut, N 

Radiația laserului cu Nd:YAG “la 1,064 um poate fi transmisă prin fibre optice, 
Utilizarea vârfurilor din safir (vezi $ 73.5), tehnică introdusă în anul 1985 pentru fotocoa- 
gularea prin contact, nu numai că limitează retroîmprăştierea radiaţiei laser, dar şi îmbună- 
tățeşte proprietăţile de secţionare ale țesutului. Aplicarea acestei tehnici trebuie făcută cu 
deosebită grijă datorită temperaturilor extrem de mari ale vârfului de safir Radiația. laser 
de 1,444 um este transmisă prin fibre optice din cuarţ cu OH scăzut, La 1,444 um, fibrele 
se auto-curăță, deoarece energia laser evaporă materialele reziduale de la capătul fibrei 
aproape instantaneu, prevenind acumularea de produse de ablaţie care pot supraîncălzi 
terminalul fibrei până la distrugere, În acest caz nu este necesară răcirea fibrei, 

Lungimea de undă 1,064 um are cea mai mare adâncime de penetrare (vezi $ 4.2.2.5) 
dintre laserii chirurgicali. Laserul cu Nd:YAG. produce o.zonă omogenă de coagulare 
termică şi necroză care se poate extinde pe o distanță de 4-6 mm de la locul de impact. 
Radiația acestui laser are proprietăți hemostatice bune. Totuşi, distrugerea țesutului este 


neselectivă, iar potenţialul de cicatrizare este ridicat. 

Laserul cu Nd:YAG cu lungimea de undă de 1,064 um este utilizat în biofotonică 
pentru fotocoagularea rapidă a maselor tumorale, tratamentul hemangioamelor adânci şi a 
leziunilor precanceroase ale pielii, pentru fotocoagularea leziunilor. vasculare. la cap şi 
gât, oprirea hemoragiilor gastrice şi fotocoagularea malformaţiilor limfatice. 

Alternativa folosirii lungimii de undă de 1,32 um a fost studiată de Frank et al. (1987). 
Caracteristicile de interacție cu țesutul sunt în general similare cu cele ale radiației laserului 
Nd:YAG la 1,064 um. Coeficientul de absorbție în soluţie salină este 0,73 cm față de 
0,07 cm'! la 1,064 um, dar împrăştierea este predominantă şi astfel reduce importanţa 
aparentă a acestui raport de 10 între cei doi coeficienți de absorbţie. Pe de altă parte, 
coeficientul de absorbție la 1,32 um în sânge este numai o treime din cel la 1,064 um, 
dar, din nou, efectele în țesut şunt reduse, deoarece conținutul de sânge este mai mic de 
100 %. La acelaşi nivel de energie laser, adâncimile de coagulare sunt întrucâtva mai mari 
la 1,32 um decât la 1,06 um. Adâncimea distrugerilor termice variază între 1 şi 1,8 mm, 
fără o diferență semnificativă între cele două lungimi de undă (McKenzie 1990). 

Laserul cu Nd:Y AG la 1,444 um poate funcţiona la o frecvenţă de repetiție a impul- 
surilor de 50Hz şi deci poate produce rapid incizii netede. Este recomandat în proce- 
durile în care laserii în undă continuă au dat rezultate bune. Similar cu laserul cu holmiu, 
laserul la 1,444 um asigură rate de ablaţie de aproximativ 60 ug/impuls pentru o expu- 
nere radiantă de 300 J/cm? (diametrul spotului 0,3 mm) şi produce zone de distrugere 
termică de 0,5 mm. ; ; 


2.4.12. Laserul cu Nd:YAG dublat în frecvență 


Dacă fasciculul unui laser cu Nd:YAG cu funcționare în impulsuri scurte (bara lase- 
rului cu Nd:YAG este pompată continuu cu o lampă cu arc cu kripton, iar laserul func- 
ționează în regim declanșat) este trecut printr-un cristal de KTP (titani! fosfat de potasiu, 
eng, Potassium Titanyl Phosphate), atunci se realizează dublarea în frecvenţă şi înjumă- 
tăţirea lungimii de undă la 532 nm (verde), Uneori, în literatura de specialitate acest laser 
este numit impropriu laserul cu KTP, 

Această metodă de generare a unui fascicul laser în verde este substanțial mai efi- 
cientă decât laserul cu argon. Laserii cu Nd:YAG dublaţi în frecvență pot genera cu 
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uşurinţă o putere medie de 20 W, iar fasciculul laser poate fi transmis prin fibre optice. 
Radiația acestui laser este emisă ca un tren de impulsuri cu o frecvență de repetiție a 
impulsurilor destul de mare, astfel încât, intervalul între impulsuri fiind scurt, fasciculul 
laser apare cvasicontinuu. 

Radiația laser de 532 nm are proprietăți de coagulare similare cu cele ale laserului cu 
argon, dar în comparaţie cu laserul cu Nd:YAG (1,064 um) adâncimea de penetrare este 
mai mică (0,3-1: mm). Energia laserului de 532 nm este absorbită mai puternic de anumiţi 
pigmenți ai țesutului (melanina şi hemoglobina) decât cea emisă de laserul cu argon; în 
consecință, este necesar un nivel mai coborât de putere pentru a obține efecte de ocluzie 
sau obliterare similare asupra vaselor sangvine. Când radiaţia laser în verde interac- 
ționează cu țesuturi puternic pigmentate, are loc o coagulare localizată în aceste ţesuturi. 
Țesuturile nepigmentate sunt puţin afectate de această radiaţie, deoarece țesuturile bogate 
în apă prezintă un coeficient de absorbție redus la 532 nm. 

Laserul cu Nd:YAG dublat în frecvență este utilizat pentru proceduri ce necesită 
excizia chirurgicală precisă cu o distrugere minimă a țesutului înconjurător. Laserul este 
folosit pentru excizia leziunilor benigne sau maligne din laringe, aplicaţii intranazale şi 
otologice, tratamentul leziunilor dermei pigmentate și tratamentul leziunilor traheei şi 
bronhiilor prin intermediul unui bronhoscop rigid. 

În afara armonicii a doua a laserului cu Nd:Y AG, în biofotonică se utilizează şi armo- 
nicile superioare, respectiv armonica a treia (355 nm), armonica a patra (266 nm) (Berns 
şi Gaster 1985) şi armonica a cincea (213 nm) (Ren et al. 1990a; Shen er al. 1997). 


2.4.13. Laserul cu holmiu 


Efectul laser în Ho*? a fost obţinut în peste 20 de materiale gazdă. Deoarece nivelul 
terminal este situat la numai 250 cm! față de nivelul fundamental, nivelul laser inferior 
este populat termic semnificativ la temperatura camerei. Funcționarea eficientă a laseru- 
lui cu holmiu s-a realizat în structuri Ho:YAG (2,1 um), Ho:YLF (2,065 um) şi 
Ho:YSGG (2,078 um). De asemenea, sensibilizarea Tm:Ho:YAG cu Cr oferă avantajul 
funcționării eficiente la temperatura camerei a laserului pompat cu lampă flash, pe 
tranziția Ho SI, — “Ig la 2,09 um. O altă schemă utilizează pompajul cu diodă laser al lase- 
rului Tm:Ho:Y AG prin intermediul unei liniide absorbție din Tm. 

Laserul cu Ho:Y AG este excitat cu o lampă flash cu arc conţinând xenon şi produce 
în mod curent puteri laser medii de până la 100 W, în impulsuri cu durata obişnuită de 
250 us, 

Laserul cu tuliu-holmiu-crom:YAG (TmHoCr:YAG sau mai pe scurt THC:YAG) 
conține un cristal de YAG dopat cu holmiu şi sensibilizat cu ioni trivalenţi de crom şi 
tuliu în calitate de codopanți. Prototipul clinic al acestui laser a fost realizat în anul 1987. 

Reprezentarea schemei de excitație şi a nivelelor energetice ale ionilor de Cr, Tm şi 
Ho este arătată în figura 2.14, Energia de pompaj de la lampa flash este absorbită în 
benzile T, (330-500 nm) și “T, (550-710 nm) din crom. Această energie de excitație se 
relaxează neradiativ pe nivelul metastabil ?E, iar apoi survine transferul rezonant de 
energie pe nivelul *F; din tuliu, După relaxarea pe nivelul *H,, prin intermediul interac- 
țiilor dipol-dipol intervine o relaxare încrucişată de pe nivelul °H; pe nivelul °F, din tuliu, 
prin interacţia cu un ion Tm” în starea fundamentală, care creează doi ioni de tuliu 
excitaţi, În final, nivelul laser superior “Iy din holmiu este populat prin transfer rezonant 
de energie și efectul laser are loc pe tranziţia îl» - SI, la 2,09 pm. 

Limitările în laserul THC:YAG în ceea ce priveşte energia impulsului, vata de 
repetiţie a impulsurilor și puterea medie se datorează, în primul rând, apropierii nivelului 
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laser inferior din structura multinivel SI, de 

starea fundamentală a holmiului. Acest nivel 730 
laser inferior este situat la numai 522 cm” față 8 în 
de starea fundamentală (față de 4 500 cm! în £ 
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cazul laserului cu Nd:YAG la 1,444 um). De wu 20 im ; 509, 
aceea, laserul THC:Y AG este foarte sensibil cu wj p= a Z 
temperatura. Creşterea temperaturii în holmiu 10] c w =s 
conduce la micşorarea inversiei de populație g a TWA 
datorită populării termice a nivelului laser in- e a | asa 
ferior. Deoarece o parte din energia de pompaj 0 EALA R N 
de la lampa flash este disipată sub formă de Cre Tm L AN 
căldură în bara laser, pomparea la nivele mari z | 
de energie sau funcționarea cu frecvenţe ridi- Fig, 2:14. Reprezentarea niyelglor 
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energiei laser se poate realiza numai în schimbul micşorării frecvenței de repetiție a 
impulsurilor. Răcirea corespunzătoare a barei laser poate reduce popularea termică a 
nivelului inferior şi mări considerabil eficiența laserului. 

Studii recente asupra laserilor la 2 um sensibilizați cu Cr** s-au concentrat asupra 
granatelor de scandiu-galiu, YSGG şi GSGG ca materiale-gazdă. Această alegere a ma- 
terialelor-gazdă se bazează pe eficiența ridicată a laserilor Cr:Nd în granate de 
scandiu-galiu. Performanţele superioare ale Cr:Nd:YSGG (sau GSGG) sunt atribuite 
secțiunilor transversale de absorbție mai mari ale Cr** şi a eficiențelor de transfer 
Cr'-Nd** mai bune în aceste materiale-gazdă față de YAG. Pentru a selecta cel mai bun 
material-gazdă pentru laserul Tm:Ho:Cr este necesar să se determine eficiența trans- 
ferului energetic Cr*'—>Tm** în funcție de cristalul-gazdă. Quarles er al. (1989) au arătat 
că eficiența acestui transfer este superioară în YAG faţă de YSAG sau YSGG. De aceea, 
YAG-ul este cristalul-gazdă preferat pentru laserul Tm:Ho:Cr. 

Performanțele unui laser THC:YAG sunt următoarele: durata impulsului laser, 
200-350 us; energia < 3,5 J; puterea medie, 30-40 W; frecvenţa de repetiție a impulsu- 
rilor, 5-10 Hz. Eficienţa absolută a unui laser optimizat (Cr**: 7,7-10° cm?, Tm“: 
8,0-10” cm*, Ho**: 5,0:10' cm”, bara YAG cu diametrul de 5 mm şi cavitate de pompaj 
argintată) este de 3,8 % (Quarles er al. 1989). 

Laserul THC:YAG are un dezavantaj major: este extrem de sensibil la creşterea 
temperaturii, care conduce la energii laser şi frecvențe de repetiție a impulsurilor limitate. 
Pentru a obține energii de peste 3 J la frecvenţe de repetiție a impulsurilor de 10 Hz sau 
mai mari este necesar să se răcească bara laser la temperaturi sub 0 °C. Aceasta conduce 
la volume mari, timpi de pornire lungi (răcirea poate dura peste 30 de minute), zgomot 
ridicat şi costuri mari ale instalaţiei. În practică, energii de peste 3 J se obțin numai la 
frecvenţe de repetiţie a impulsurilor sub 15 Hz, Radiația laser cu lungimea de undă de 2,1 um 
poate fi transmisă prin fibre de sticlă cu conţinut coborât de OH (diametre de 400 şi 
600 um, Æ < 1 kJ/cm?), Adâncimea de penetrare în apă este de aproximativ 300 um 
(Romano et al. 1994) şi prin urmare distrugerea termică a țesutului este moderată, cu o 
bună hemostază când laserul este folosit în modul pulsat la frecvențe de repetiţie a 
impulsurilor coborâte, 

Laserul chirurgical cu Ho;YAG s-a impus în artroscopie şi în chirurgia generală. Este 
folosit cu preponderență în chirurgia ortopedică (tratamentul artroscopic al meniscului, 
degenerarea articulară, boala sinovială, ablaţia osului), în otolaringologie (decompresia 
nervului facial, chirurgia endoscopică a sinusului), în colecistectomia laparoscopică şi în 
fragmentarea calculilor urinari, 
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Laserul THC:Y AG având o lungime de undă apropiată de cea a laserului cu Ho:YAG 
are efecte tisulare similare: absorbție bună, precizie ridicată de ablaţie (poate îndepărta 
țesutul strat cu strat), în condiţii de hemostază şi cu cicatrizare redusă. 


2.4.14. Laserul cu tuliu 


Laserii cu corp solid bazaţi pe ionul trivalent de tuliu emit în regiunea de 2 um, unde 
apa prezintă o puternică bandă de absorbţie, cu maximul la 1,92-1,94 um. Caracteristicile 
laserilor cu tuliu în materiale-gazdă cristaline ca YAG, YSGG şi YLF au fost analizate de 
Esterowitz et al. (1990) şi sunt prezentate în tabelul 2,1. 


Tabelul 2.1. Caracteristicile laserilor cu tuliu 


Se E RE AI EU a AE ea ra tea RER plc E o RE ea ce ae A iezii 
Laser Lungime de undă [um] Acordabilitate [um] 


Tm:YAG 2,02 1,85 - 2,07 
Tm:YSGG 2,02 1,85 -2,15 
Tm:YLE 1,95 1,938 - 1,96 


Laserul cu Tm:YAG, care emite la 2,02 um, poate reprezenta o alternativă pentru 
laserul cu holmiu. Acest laser funcționează mai aproape de domeniul spectral optim de 
1,92-1,94 um decât laserul cu Ho:YAG, dar ar fi de dorit o suprapunere perfectă. De 
aceea s-a studiat acordabilitatea acestor laseri şi a rezultat că cei cu Tm:YAG şi 
Tm:YSGG au banda de acordabilitate suprapusă peste domeniul spectral cu maximul 
absorbției pentru apă. Laserul cu Tm:YLF are o plajă de acordabilitate redusă, în jurul 
lungimii de undă de 1,95 um. Pentru laserul cu Tm:YSGG puterea la 1,94 um este 
aproximativ 2/3 din puterea maximă la 2,02 um. Performanțele laserului la 1,94 um sunt 
superioare pentru- Y SGG. : 

În laserii cu tuliu cu funcţionare la 2 um pompaţi cu lampă flash, la care se adaugă 
crom pentru a absorbi radiația de pompaj, transferul de excitație de la ionii de crom la cei 
de tuliu este mai eficient în YAG decât în YSGG. În acest caz, performanţele celor doi 
laseri devin comparabile. 

Laserul cu Tm:YLF operează în mod natural la 1,95 um în apropierea vârfului benzii 
de absorbție a apei de la 1,92-1,94 um şi deci acordarea lungimii sale de undă nu este 
necesară, Cromul nu poate fi dopat în YLF, ceea ce limitează performanțele acestui laser 


la pomparea cu lampă flash. Totuşi, laserul cu Tm:YLF la 1,94 um este superior laserilor 
cu Tm:Y AG sau Tm:YSGG. i : 


2.4.15. Laserul cu Er:YAG 


Deși erbiul poate fi inclus în mai multe materiale-gazdă, inclusiv sticle, cel mai 
eficient laser s-a dovedit a fi cel cu Er:YAG. Un interes deosebit pentru medicină repre- 
zintă YAG-ul puternic dopat cu Er, care produce emisie laser pe lungimea de undă de 
2,94 um, adică pe vârful absolut al coeficientului de absorbție al apei (12 700 cn’). 
Nivelul terminal în Er" este situat între 525 cm” pentru Er:YAG şi 50 cm”! pentru 
Er:sticlă (A = 1,54 um), 

Laserul cu Er:Y AG, în care concentraţia erbiului este de 50% şi care emite pe 2,94 
um a fost descoperit în anul 1975, Tranziţia laser la 2,94 um are loc între stările “lua şi 
“13 ale ionului EA: Studiile spectroscopice ale Er în YAG au arătat că nivelul laser 
superior al acestei tranziţii este pompat cu lumină având lungimea de undă mai mică de 


` 
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600 nm. Prin urmare, eficiența de pompare nu este prea ridicată în acest material. Nivelul 
inferior are un timp de viață mai lung decât nivelul superior (2 ms faţă de 0, 1 ms) astfel 
că această tranziție poate fi blocată prin acumularea populației pe starea “Ip. Datorită 
acestui timp de viață foarte lung al nivelului laser inferior se credea că laserul cu Er:YAG 
nu poate funcționa în regim declanşat (Koechner 1988). Totuşi, s-a demonstrat că şi acest 
laser poate emite impulsuri scurte (Georgescu şi Lupei 1998), dacă se utilizează tehnica 
de declanşare bazată pe reflexia internă totală frustrată (Eichler er a/. 1996). Impulsurile 
obținute au durata de 60 ns şi energii de până la 50 mJ. Generarea laser în cristalul 
Er:YAG la 2,94 um este posibilă datorită următoarelor argumente. În primul rând, ra- 
portul nefavorabil al timpilor de viață este redus prin termalizarea nivelelor despicate prin 
efect Stark aparținând nivelului laser inferior * Ii3p. În al doilea rând, procesele complicate 
de relaxare încrucişată şi de conversie pe nivele superioare redistribuie populația în 
timpul procesului de pompare şi timpul de viață efectiv al nivelului laser inferior este 
redus. Toate aceste aspecte fac posibilă realizarea regimului declanşat în laserii cu 
Er:Y AG la 2,94 um. 


Şi laserul cu Er:YSGG (4 = 2,79 um) poate funcţiona în regim declanşat, emițând im- 
pulsuri cu durata de aproximativ 40 ns, față de 250-400 us în mod normal (scurtarea du- 
ratei impulsurilor laser cu 4 ordine de mărime!) (Frenz et al. 19968). Lungimea de undă 
de 2,70 um emisă de laserul cu CrEr:YSGG este deosebit de atractivă pentru aplicaţii 
chirurgicale, deoarece combină o distrugere termică tolerabilă a țesutului (20-100 um) cu 
o transmisie suficientă prin fibre optice. Măsurătorile au arătat o reducere semnificativă a 
atenuării, 8 dB/m la 2,70 um faţă de 33 dB/m la 2,79 um, în fibrele de cuarț cu OH scăzut 
(Kermani et al. 1993). Laserul cu CrEr:YSGG poate fi excitat cu lampă flash, poate fi 
pompat continuu şi poate funcţiona în regim declanşat (impulsuri gigant cu energia de 55 
mJ şi durata de 43 ns) (Hâgele er al. 1996). De asemenea, laserul cu CrImEr:YAG 
(CTE:YAG) pompat cu lampă flash ce emite la 2,69 um funcţionează declanşat, gene- 
rând impulsuri cu energia de 50 mJ. 

Erbiul poate emite efect laser la 1,535 um în sticlele silicatice şi fosfatice. Datorită 
comportării erbiului în acest caz ca un sistem cu trei nivele şi a pompării directe slabe a 
erbiului, pentru a creşte eficiența. sistemului este necesară codoparea cu alți ioni de 
pământuri rare. Un astfel de sensibilizator este yterbiul, care absoarbe radiația de pompaj 
în regiuni în care ionul de erbiu este relativ transparent. Principala bandă de absorbţie a 
Yb** este la 1 um. Un laser cu Er:sticlă emite energii de până la 150 mJ pe impuls în 
regimul relaxat, cu durata tipică a impulsului laser de 1,5 ms. Recent, s-a reuşit creşterea 
energiei pe impuls până la 330 mJ, la o eficiență de 0,45 % (Tilleman et al. 1998). Sticla 
dopată cu erbiu prezintă interes pentru medicină (Lukashev et. al. 1996), deoarece 
radiația sa de 1,535 um nu penetrează cristalinul din ochi şi deci nu poate distruge retina. 
O aplicaţie tipică a acestui laser este termokeratoplastia laser pentru corectarea hiperme- 
tropiei şi a astigmatismului (Brinkmann er al. 1992). 

Laserul cu Er:YAG emite impulsuri cu durata de = 200 us şi energii pe impuls de 
0,1-1 J. Puterea medie este 10 W la o frecvenţă de repetiţie a impulsurilor de 2-15 Hz. 
Datorită absorbției ridicate a fibrelor optice la 2,94 um, radiația laserului cu Er:YAG se 
transmite, ca și cea a laserului cu CO;, prin intermediul manipulatoarelor optomecanice 
cu oglinzi. 

Apa prezintă coeficienţi de absorbție foarte mari atât la 2,94 pm (12 700 cm'!), cât şi 
la 2,79 um (5 160 cm'!) (Hale și Querry 1973). Acest lucru limitează adâncimea de pene- 
trare optică la mai puţin de 1 pm pentru laserul cu Er:YAG, astfel că este de aşteptat o 
distrugere termică minimă a țesutului adiacent, Reversul acestei proprietăți Se că laserul 
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cu Er:YAG are o capacitate de coagulare redusă. Radiația laserului cu Er:YAG este de 
asemenea absorbită puternic de țesuturile osoase, în care conţinutul de apă este mai redus. 
De aceea, laserul cu Er:YAG s-a impus în chirurgia osului și în stomatologie. 

Principalele aplicaţii medicale ale laserului cu Er:YAG sunt în chirurgia țesuturilor 
osoase (genunchi, disc), în stomatologie, în oftalmologie pentru ablaţia cornegi, în 
chirurgia generală pentru excizia țesuturilor, în dermatologie şi altele. 


2.4.16. Laserul cu alexandrit 


Cristalul de alexandrit (crisoberil: BeA120,, dopat cu crom) a emis efect laser pe o 
tranziție vibronică prima dată în 1977. Acesta este un laser cu patru nivele, de câștig 
coborât, care este acordabil la temperatura camerei în domeniul spectral 701-818 nm. 
Alexandritul este asemănător din punct de vedere optic şi mecanic cu rubinul şi posedă 
proprietăți fizice şi chimice (duritate, rezistență, stabilitate chimică şi conductibilitate ter- 
mică bună), care îl recomandă ca pe un material laser favorabil. Barele de alexandrit pot 
fi pompate cu "puteri medii ridicate fără a fi distruse termic. Alexandritul are o limită de 
distrugere termică care reprezintă 60 % din cea a rubinului şi de cinci ori mai mare decât 
a YAG-ului. 

Laserul cu alexandrit este pompat cu lampă flash. Benzile de absorbţie sunt similare 
cu cele din rubin, ocupând domeniul spectral 380-630 nm, cu vârfuri de absorbție la 410 
şi 590 nm. Timpul de viaţă lung al nivelului laser superior (262 us la temperatura came- 
rei) permite acumularea efectivă a energiei şi funcţionarea în regim declanşat. Lungimea 
de undă emisă de laserul cu alexandrit creşte aproape monoton cu temperatura (de la 750 
la 790 nm) pentru o creştere a temperaturii de la valoarea ambiantă la 300 a, 

Puterea medie emisă de laserul cu alexandrit poate atinge valoarea de 100 W la o 
frecvență de repetiție a impulsurilor de 100 Hz. Eficiența globală este apropiată de 0,5 %. 

Laserul poate fi acordat în frecvență prin modalităţi similare cu cele ale laserilor cu 
coloranți (combinaţie de etaloane şi filtre birefringente). Lărgimea liniei este de 0,5 cm'!. 

Laserul cu alexandrit poate funcționa într-o multitudine de regimuri de funcționare, în 
undă continuă şi în impulsuri, în regim declanşat şi în regim de cuplare a modurilor. O 
bară cu diametrul de 6,3 mm şi o lungime de 10 cm poate genera o energie de 5 J în im- 
pulsuri lungi, sau 2 J în impulsuri cu durată mai mică de 30 ns în regim declanşat. Când 
funcţionează în undă continuă la temperătura camerei, laserul cu alexandrit este pompat 
cu o lampă cu arc cu xenon în undă continuă şi poate genera o putere de 40 W. 

Radiația emisă de laserul cu alexandrit este absorbită puternic de melanină. În biofoto- 
nică se foloseşte cu succes în litotriția laser, îndepărtarea tatuajelor şi în sudura țesuturilor. 


2.4.17. Laserul cu Ti:safir 


Laserul cu Ti:safir (Al03) a fost descoperit în anul 1982 şi s-a dovedit a fi cel mai 
remarcabil material laser din ultimii ani. În materialul gazdă safir, Ti** nu prezintă o ab- 
sorbție semnificativă pe stările excitate şi în consecință este apt să fie acordat în frecvență 
pe întreaga sa bandă de emisie de fluorescenţă. În afara acestui domeniu de acordabilitate 
excepțional de larg, laserul cu Ti:safir are şi o secţiune transversală pentru câştig destul 
de mare, circa 50% din cea a laserului cu Nd:YAG. > 

Laserul cu Ti:safir este acordabil din vizibil (660 nm, roşu) până în infraroșu apropiat 
(1,18 um), cu maximul la 800 nm, și poate funcţiona în impulsuri sau în undă continuă, 
pompajul se face cu un laser cu argon ionizat sau cu un laser cu Nd:YAG dublat în 
frecvenţă. Eficienţa globală atinge 40 % dacă pompajul se face la 532 nm, la energii laser 
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de 100 mJ, durate ale impulsurilor de 4 ns şi frecvențe de repetiție ale impulsurilor între 1 
şi 10 Hz. 

Un model comercial de laser cu Ti:safir în regim de cuplare a modurilor furnizează 
energii de până la 1 mJ în impulsuri cu durata cuprinsă între 80 fs şi 80 ps, este acordabil 
între 750 şi 900 nm, are o frecvenţă de repetiție a impulsurilor cuprinsă între 1 și 50 kHz 
şi oferă o putere medie de până la 2 W. 


2.4.18. Laserul cu Cr:LiSrAIF; 


Principalul dezavantaj al laserului cu Ti:safir este sursa sa de pompaj, laserul cu argon 
fiind o construcție tehnologică complexă, cu un randament foarte scăzut. De aceea, s-au 
căutat medii active acordabile care să poată fi pompate cu diode laser. Laserul cu 
LiSrAIFg dopat cu Cr'* (Cr:LiSAF) este o alternativă posibilă pentru laserul cu Ti:safir, 
fiind unul din cele mai promițătoare materiale pentru medii laser acordabile din grupa 
metalelor de tranziție (Zenzie er al. 1995, Vasa et al. 1996). 

Produsul dintre secțiunea transversală efectivă pentru câştigul de vârf Of şi timpul de 
viață 7, este avantajos pentru Cr:LiSAF față de Ti:safir. Astfel, pentru Cr:LiSAF avem 
0 = 0,32-10' cm?, m = 67 us, iar pentru Ti:safir, o, = 2,5-10 cm? şi 0, = 32 us. 
Aşadar, păstrând toți ceilalți parametri egali, câştigul de vârf pentru funcţionarea în undă 
continuă ar trebui să fie de aproximativ 2,6 ori mai mare pentru Cr:LiSAF decât pentru 
Ti:safir. Laserul cu Cr:LiSAF are o lărgime de bandă pentru câştig, extinsă între 750 şi 
1 000 nm. Cea mai atractivă caracteristică a acestui mediu este că o parte din banda largă 
de absorbție extinsă între 600 şi 700 nm cuprinde şi banda de emisie a diodelor laser cu 
InGaA!P disponibile comercial, ceea ce nu este cazul pentru laserul cu Ti:safir. Un cristal 
tipic de Cr:LiSAF dopat 1,5 % are un diametru de 3 mm şi o lungime de 5 mm. Puterea 
laser este de zeci de mW pentru lungimi de undă cuprinse între 825 şi 870 nm, la efi- 
ciențe de 10-20 %. Laserul cu Cr:LiSAF este utilizat în spectroscopia laser a mediilor 
biologice şi în imagistică. 


2.4.19. Dioda laser 


Diodele laser sunt dispozitive compacte eficiente şi fiabile, care emit în roşu şi infra- 
roşu apropiat. Eficiența de conversie a energiei electrice în energie laser atinge valori 
excepționale, de 50 %. Diodele laser pot funcționa în undă continuă sau în impulsuri, iar 
radiația lor poate fi transmisă cu uşurinţă prin fibre optice. Datorită acestor caracteristici 
extrem de favorabile, diodele laser cunosc o extindere a utilizării lor în diverse aplicații, 
inclusiv în biofotonică. Diodele laser sunt mai mici, mai puţin scumpe şi sunt portabile în 
comparaţie cu alți laseri medicali. Au fost construite diode laser care emit puteri de 50 W 
și chiar mai mari. Singurul dezavantaj este divergența ridicată, dar care poate fi micşorată 
cu sisteme optice de colimare. 

Diodele laser sunt construite prin alăturarea unor semiconductoare de tip n şi tip p, 
care servesc ca donori și respectiv acceptori de electroni, dând naştere unei regiuni de re- 
combinare la joncţiunea lor. O diodă laser are o singură linie de emisie şi nu poate fi 
acordată în frecvenţă în limite largi. Compoziţia specifică a materialului semiconductor 
utilizat la fabricarea diodelor laser determină domeniul spectral de emisie: a) AlGaAs 
(arseniura de aluminiu și galiu) generează lungimi de undă în domeniul 760-900 nm, în 
funcţie de cantităţile relative de Al şi Ga în stratul activ (versiunile comerciale emit în 
general la 810, 840 şi 850 nm); b) InGaAs (arseniura de indiu şi galiu) emite în domeniul 
900-1 100 nm, în funcţie de compoziţia specifică; c) AIGalnP (fosfura de aluminiu, galiu 
şi indiu) emite în roşu la 650-690 nm, i 
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O diodă laser de mare putere mono-emițătoare, capabilă să producă 1 W în undă 
continuă are dimensiunile medii de 1 mm x 10 um x 1 um, emisia laser provenind de la 
faţeta cu dimensiunile de 100 x 1 um. Dioda mono-emiţătoare este inclusă într-o pastilă 
semiconductoare dimensionată pentru împachetare şi manipulare uşoară. Fasciculul laser 
este puternic divergent pe direcția dimensiunii de 1 um (în plan transversal), în timp ce 
divergenţa pe direcția dimensiunii de 100 um (în plan lateral) este mult mai redusă, fiind 
totuşi de 50-100 ori mai mare decât divergenţa fasciculului laser la limita de difracție 
pentru o apertură de 100 um. 

Diodele laser multi-emiţătoare pot fi combinate pe aceeaşi pastilă semiconductoare 
(integrare monolitică) pentru a obține un fascicul laser de mare putere dintr-un dispozitiv 
care are în continuare dimensiuni mici. Acest şir unidimensional (1-D) de diode poate 
genera o putere de 20 de ori mai mare decât o diodă mono-emițătoare. O diodă 
multi-emițătoare disponibilă comercial, cu lungimea de 1 cm poate produce în undă 
continuă o putere de 10-25 W la lungimi de undă cuprinse între 800 şi 980 nm, depinzând 
de numărul şi structura emițătoarelor. Colectarea şi focalizarea fasciculului de ieşire de la 
o astfel de diodă este mai dificilă decât focalizarea fasciculului laser de la o diodă 
mono-emiţătoare. Şirurile de diode bidimensionale (2-D) sunt realizate prin suprapunerea 
mai multor şiruri unidimensionale. Şirurile sunt spaţiate la 0,3-2 mm, în funcţie de cerin- 
tele pentru puterea medie şi cea de vârf impuse diodei bidimensionale. Se pot obţine cu 
uşurinţă structuri de câteva sute de diode laser într-un pachet bidimensional, ce măsoară 1 
cm”. Acesta poate emite o putere mai mare de 100 W în undă continuă la lungimi de undă 
cuprinse între 800 şi.900 nm. Aşa-numitele şiruri bidimensionale ce emit cvasi-continuu 
sau în impulsuri cu durata de câteva sute de us pot produce o putere de vârf de peste 1 kW 
dintr-un pachet de 1 cm?. 

Disponibilitatea crescândă, costul scăzut, calitatea de a fi portabile, flexibilitatea, sim- 
plitatea în exploatare şi cerințele minime de întreținere ale diodelor laser au impulsionat 
investigarea utilizării acestor dispozitive în biofotonică. În aplicaţiile oftalmologice, în 
comparaţie cu laserii din vizibil, diodele laser ce emit în infraroşu mijlociu oferă avantajul 
unei împrăştieri mai reduse şi implicit o transmisie mai bună prin mediile netransparente, 
cum este cristalinul cu cataractă sau hemoragia subretiniană (Berger 1997). Diodele. laser 
mai sunt utilizate în terapia fotodinamică, sudura ţesuturilor şi în biostimulare. 


2.4.20. Laserul cu electroni liberi 


Laserul cu electroni liberi este o sursă în impulsuri, care generează un fascicul laser 
prin amplificarea radiaţiei coerente emise de un fascicul de electroni, care parcurge un 
câmp magnetic alternant periodic cu o viteză relativistă. Acest laser diferă de laserii 
convenţionali prin aceea că mediul activ este un fascicul de electroni ce se deplasează cu 
o viteză apropiată de cea a luminii. Fasciculul de electroni trece printr-o serie de mageneți 
alternanți, în interiorul unei cavități optice rezonante. Deflexia fasciculului de electroni 
de către magneţi induce în final generarea radiaţiei laser, 

Fasciculul laserului cu electroni liberi poate fi acordat între 0,35 şi 40 um (Awazu et 
al, 1998), Impulsurile au durata de 5-15 us și se pot repeta la ftacțiuni întregi din 60 Hz 
în SUA (de exemplu 30, 20, 15, 12, 10...Hz) sau 50 Hz în Europa, Impulsurile de 5-15 us 
(numite macroimpulsuri) constau dintr-un tren de microimpulsuri cu durata de 2-5 ps, 
repetându-sẹ cu frecvența de 3. GHz, Puterea medie a fasciculului emis de laserii cu 
electroni liberi este in jur de 5 W la 30 Hz. Puterea de vârf a fiecărui microimpuls este de 
5 MW, iar un macroimpuls are o energie de 100-200 mJ. 

În medicină, s-a observat că distrugerile termice adiacente țesutului supus intervenţiei 
crese când laserul cu electroni liberi funcţionează la o frecventă mai mare de 5 Hz. O 
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distrugere termică adiacentă minimă şi viteze de ablaţie maxime se observă când frecven- 
ţa de repetiţie a impulsurilor este sub 4 sau 5 Hz. Deşi cercetările se găsesc într-un stadiu 


incipient, laserul cu electroni liberi este util pentru ablația osului şi a cartilajelor şi în 
chirurgia sinusurilor (Danly et al. 1987). 


2.4.21. Generarea prin procese neliniare 


Radiația laser poate fi obținută şi prin procese neliniare de tipul dublării în frecvență 
sau generării parametrice optice. Vor fi prezentate două scheme utilizate în biofotonică. 
Prima dintre ele, dezvoltată de Lin (1992) şi prezentată în figura 2.15, cuprinde un laser 
de bază cu Nd:YAG (sau Nd:YLF) pompat cu lampă flash (sau diode laser), care este 
combinat cu câteva module de conversie a frecvenţei. Primul modul utilizează un cristal 
dublor pentru generarea armonicii a doua la 532 nm. Una sau ambele lungimi de undă 
(532 nm şi 1 064 nm) pot fi selectate şi cuplate într-o fibră optică cu ajutorul unei oglinzi 
selectoare de fascicul, comandată de un motor. În funcţie de puterea dorită pentru radiația 
de 532 nm, se pot utiliza cristale dubloare de tipul KTP (eficienţă ridicată), D-KDP (cost 
redus) sau D-CDA, BBO şi LBO (putere medie mare). 


Modul #1 Modul #2 


| Cristal de Cristal de 


Cristal de | 
NI YXAQ conversie a conversie a conversie a eass 
i frecvenței , frecvenfei frecvenței nm 
Verde 
(532 nm) 


> 


Cristal de 
conversie a 
frecvenţei 


Infraroşu acordabil 
( 1, 5-3 > 5 um) 


Modul #3. 


Fig. 2.15. Sistem laser cu generarea multi-frecvenţă folosind module 
de conversie a frecvenței (Lin 1987). 


Cristalul de KTP (KTiOPO,, fosfat de titanil potasiu) este cel mai uzual material 
pentru dublarea în frecvență a laserilor cu CO;, în special la densități mici sau medii de 
putere, datorită pragului de distrugere ridicat, coeficient electrooptic mare şi constantă 
dielectrică coborâtă. În aplicaţiile de generare a armonicii a doua în afara cavității, 
eficiența de conversie depăşeşte 60 %. ` 

Cristalul de BBO (B-BaB20,, beta borat de bariu) prezintă transparență într-o bandă 
spectrală largă (190 nm-3,5 um), are un coeficient neliniar efectiv suficient de ridicat (de 
5,8 ori mai mare decât la KDP) şi un prag de distrugere mare (10 GW/em? pentru un 
impuls cu durata de 100 ps la 1 064 nm). Cu acest cristal se poate genera armonica a 
doua, a treia, a patra și a cincea cu laserii Nd:YAG şi Nd:YLF, precum şi dublarea în 
frecvenţă a laserilor cu argon, cu vapori de cupru şi cu rubin. 

Cristalul de LBO (LiB30O;, triborat de litiu) este transparent între 160 nm şi 2,6 um, 
are de asemenea un prag, de distrugere ridicat (15 GW/em: pentru laserii cu Nd:YAG la 
1,3 ns, cel mai ridicat între cristalele neliniare anorganice) şi un coeficient efectiv pentru 
senerarea armonicii a doua relativ mare (de 3,6 ori mai mare decât la KDP). Este folosit 
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cu succes pentru generarea armonicii a doua şi a treia în laserii cu neodim şi Ti:safir de 
putere medie mare, în oscilatoarele şi amplificatoarele parametrice optice pompate cu 
laseri cu excimeri sau armonice ale laserului cu Nd:YAG şi altele. 

Cristalele de KDP (KH,PO,, fosfat dihidrogenat de potasiu) şi D-KDP (KD,PO,, 
fosfat dideuterat de potasiu) sunt transparente în domeniul spectral 0,17-1,7 um şi respec- 
tiv 0,2-2,0 um. Generarea armonicii a doua în D-KDP se face cu o eficiență de 45 %, iar 
a armonicii a treia cu 18 %. 

Cristalul de D-CDA (CsD>AsO,, arsenat dideuterat de cesiu), cu o transparență între 
0,27-1,66 um este puţin folosit astăzi, datorită calităților superioare ale cristalelor de 
KTP, BBO şi LBO. 

Un alt cristal neliniar este cel de AgGaS,, care are o transparență largă, între 0,5 şi 
peste 13 um, un coeficient neliniar ridicat şi proprietăți de adaptare a fazei, favorabile 
pentru utilizarea laserului cu Nd:YAG ca sursă de pompaj. Din nefericire, pragul de 
distrugere a suprafeței este coborât: 10-35 MW/cm? pentru impulsuri de 10-20 ns şi mai 
puțin de 3 GW/cm? pentru impulsurile de 20 ps. j 

Al doilea modul de conversie a frecvenţei din schema prezentată în figura 2.15 
produce radiație UV la 355 nm (sau 266 nm) prin utilizarea unui cristal triplor sau 
cvadruplor. Radiația din ultravioletul îndepărtat la 213 nm (cu laser Nd:YAG) sau 210 
nm (cu laser Nd:YLF) se poate genera cu un al treilea modul de conversie a frecvenței. 

În afara lungimilor de undă de 213, 266, 355, 532 şi 1 064 nm, schema din figură este 
capabilă să producă şi radiație acordabilă în infraroşu mijlociu, prin adăugarea unuia sau a 
două module de conversie a frecvenței şi utilizarea tehnicii de oscilație parametrică optică 
(OPO). Prin folosirea unui cristal de KTP, s-a obținut o eficiență de conversie de 17 % şi 
un domeniu de acordabilitate de 1,7-2,4 um (Lin şi Montgomery 1990). O eficiență mai 
mare şi yn domeniu spectral mai larg (1,5-3,2 um) se poate obține prin îmbunătățirea 
depunerilor de straturi subțiri pe componentele optice şi a geometriei cavităţii. 

După primul modul de conversie a frecvenţei se obține radiația de 532 nm cu o eficiență 
mai bună de 50 % şi energii de până la 500 mJ (la o durată a impulsului de 3-8 ns şi un 
diametru al fasciculului laser de 8 mm). Eficienţa de conversie optică față de lungimea de 
undă de 1 064 nm este de 35 % şi respectiv 10 % pentru radiaţia ultravioletă cu lungimile 
de undă de 355 nm şi respectiv 266 nm. Pentru radiația din ultravioletul îndepărtat (213 
nm), eficiența de conversie globală este de 5 %, la o energie de pompaj de 800 mJ (1 064 
nm). Prin focalizarea radiației de 213 nm într-un fascicul cu diametrul de 1-6 mm s-a 
obținut o densitate de energie de 0,14-5 J/cm?, valoare suficientă pentru realizarea ablaţiei 
în PMMA (polimetilmetacrilat, cunoscut mai ales prin denumirea sa comercială plexiglas) 
(prag de ablaţie 0,1 J/cm?), material cu proprietăți asemănătoare cu țesutul biologic. 
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Fig, 2.16. Sistemul de generare și amplificare parametrică optică 
pentru vizibil și infraroșu (Götz er al. 1995). 
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O schemă similară cu cea descrisă mai sus a fost utilizată de (Götz et al. 1995) (figura 
2.16). Banda spectrală a acestei surse continuu acordabilă acoperă vizibilul, infraroşu 
apropiat şi infraroşu mijlociu. Ea constă dintr-un laser cu Nd:YAG în regim de cuplare a 
modurilor şi şase cristale neliniare. Generarea parametrică optică (GPO) şi amplificarea 
parametrică optică (APO) produc radiaţie laser cu lungimea de undă cuprinsă între 0,41 şi 
12,9 um, la o frecvenţă de repetiţie a impulsurilor de 10 Hz (Krause şi Daum 1993). 

Generarea armonicii a doua (GAD), urmată de generarea armonicii a treia (GAT), se 
realizează prin intermediul a două cristale de LBO. Impulsurile laser obținute, cu energia de 
7 mJ şi durata de 18 ps, sunt folosite pentru a pompa o altă combinaţie de două cristale de 
LBO, unde lungimea de undă este convertită într-un domeniu spectral larg prin procesul de 
generare şi amplificare parametrică optică (GPO/APO). S-a obţinut o eficiență de conversie 
a energiei de până la 16 %. În final, radiația cu lungimea de undă cuprinsă între 0,41 şi 2,4 um 
este combinată cu lungimea de undă fundamentală de 1 064 nm într-o pereche de cristale de 
tiogalat de argint (AgGaS»), pentru a obține prin amplificare parametrică optică impulsuri 
laser cu durata de 19 ps şi lungimea de undă cuprinsă între 1,16 şi 12,9 um. 

Domeniul spectral poate fi extins prin procese neliniare până la 18 um (Ehret şi 


Schneider 1998). 

2.4.22. Sinteză: caracteristicile laserilor 

Principalele caracteristici ale laserilor importanți utilizați în biofotonică sunt sinte- 
tizate în tabelul 2.2. i 


Tabelul 2.2. Caracteristicile laserilor utilizaţi în biofotonică 


Laser Lungime de Transport Regim de Putere maximă 
undă [nm fascicul funcționare 


I: Laseri cu mediu activ solid 


Nd:YAG 1 064 fibră SiO, o undă continuă 100 
- în impulsuri 10 (medie) 
Ho:YAG 2 100 fibră SiO, (OH în impulsuri 50 (medie) 
scăzut) „10“ (de vârf) 
Er:YAG 2 940 > fibră ZrF4 în impulsuri 10 (medie) 
braț articulat 10° (de vârf) 
rubin 694,3 fibră SiO, în impulsuri 10€ (de vârf) 
10° (declanşat) 
Ti:safir 660-1 180 fibră SiO, undă continuă 3 (medie) 
în impulsuri 105 (de vârf) 
II. Laseri cu gaz . 
CO; 10:600. braţ articulat undă continuă 100 
superpuls 105-105 
argon 488; 514,5 fibră SiO, undă continuă 20 
III, Laseri cu mediu activ lichid 
colorant 400-1 000 fibră SiO, undă continuă 20 
în impulsuri 107 


Ie ; IV, Laseri cu semiconductoare ; 
diodă laser 650-1 100 fibră SiO, undă continuă 100 


À £ 3 ý 
în impulsuri $ 10 


3 
PROPRIETĂȚILE RADIAȚIEI LASER 


3.1. COERENȚA 


Un fascicul laser este coerent dacă sunt îndeplinite două condiţii: a) fasciculul 
trebuie să fie monofrecvență (împrăştierea în frecvență sau lărgimea liniei trebuie să fie 
mică); în acest caz, radiaţia laser are o coerență temporală ridicată; b) fasciculul trebuie 
să aibă o formă care rămâne constantă în timp; în acest caz se spune că radiația laser 


~ este coerentă spaţial. 


3.1.1. Coerenţa temporală 


Coerenţa temporală implică posibilitatea prezicerii fazei şi amplitudinii undei laser 
după un interval de timp dat între observaţiile iniţială şi finală. Coerenţa temporală poate ” 


fi exprimată în trei moduri diferite: 


a) timpul de coerență At., care este timpul necesar trenului de unde să treacă prin 


punctul de observaţie; 
b) lărgimea liniei Av (44); 
c) lungimea trenului de unde sau lungimea de coerență /.. 
Între aceste mărimi există următoarele relaţii: 


De exemplu, un laser cu CO, fără circulație de gaz cu putere medie (10 W) are 4v 
= 100 MHz, rezultând /, = 3 m; dacă laserul este stabilizat în frecvenţă (109), lărgimea 


liniei de oscilație se reduce la Av= 3 MHz şi le = 100 m, 


3.1.2. Coerenţa spaţială 


În cazul coerenței spaţiale nu suntem interesați de observaţii în puncte diferite de-a 
lungul trenului de unde, ci de observaţii în puncte diferite ale frontului de undă. O undă 
se spune că este coerentă spațial dacă există o diferență de fază constantă între oricare 
două puncte alese pe frontul de undă, 
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3.1.2.1. Propagarea unui fascicul gaussian 


Un fascicul gaussian (cu structură de mod fundamental, TEMo0) se propagă în spațiul 
liber în conformitate cu următoarea ecuație (Siegman 1986): 


w° (z)= w? nZ) $ : (3.4) 


unde z este distanța de propagare măsurată de la talia fasciculului, A este lungimea de 
undă, iar w este raza taliei fasciculului. 

Ecuația (3.4) arată că pătratul diametrului fasciculului creşte liniar cu pătratul distanței 
față de talie. Conturul descris de ecuaţia (3.4) este o hiperbolă, cu asimptotele înclinate la 
un unghi 6; (jumătatea unghiului de divergență în câmp îndepărtat, exprimat în radiani): 

0, ALIW. (3.5) 
Această relație, care este un echivalent al principiului de incertitudine în fizica laserilor, 
arată că există un produs minim posibil între raza taliei fasciculului şi divergență, 
corespunzând unui fascicul limitat de difracție. 

Uneori ecuaţia (3.4) se exprimă în funcție de distanța Rayleigh zp (distanţa în care fas- 
ciculul laser este considerat colimat), respectiv distanța de propagare de la talia fascicu- 
lului la poziția în care fasciculul atinge o arie dublă față de talie: 


Za =mâ /1=w,/0,, (3.6) 
astfel că: 
w(z)=w l+ Eez] (3.7) : 
De asemenea: 
w°(z)= w2+(0,z). (3.8) 


Dependența w/w în funcţie de z/zp (ecuaţia 3.7) este reprezentată în figura 3.1. 


Fig. 3.1. Variația razei fasciculului în funcţie de distanță. Raza este normalizată față 
de raza taliei fasciculului, iar distanţa este normalizată faţă de distanța Rayleigh. 


3.1.2.2. Calitatea fasciculelor laser 


Adesea, fasciculele laser nu sunt moduri pure, cum s-a considerat în paragraful prece- 

- dent, ci amestecuri de moduri, într-o suprapunere care poate conduce la profiluri cu mai 
multe maxime, Profilurile transversale ale fasciculelor laser reale sunt uneori foarte nere- 
gulate ca formă, prezentând vârfuri multiple şi lipsindu-le margini definite clar (Siegman 
e! al. 1991). Componentele modale de ordin superior produc o divergență mai mare decât 
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cea a fasciculului monomod fundamental. Se spune că fasciculele cu o structură de 
moduri de ordin superior au o calitate mai scăzută decât cea a fasciculelor gaussiene. 


=2 1 0 1 
(b) 


N 


Fig. 3.2. (a) Profilul intensității 


unui mod gaussian (TEMoo) pur. 


(b) Profilul intensității unui 
fascicul compus din modurile 
Laguerre-Gauss TEMoo (50 %), 
TEMo:» (30 %), TEM;0 (20 %) 
(Sasnett 1989). 


Felul în care intensitatea este distribuită într-un 
fascicul laser depinde de tipul de moduri sau de com- 
binația de moduri emise de cavitatea laser, precum şi 
de distorsiunea modurilor prin prezența aperturilor, 
gradienţilor indicelui de refracție, imperfecțiunii 
suprafețelor optice şi a altor influenţe perturbatoare. 
După cum vom vedea, informaţiile obținute din pro- 
filul intensității sunt ambigue în ceea ce priveşte 
conținutul de moduri şi proprietăţile de propagare 
ale fasciculului. Figura 3.2a prezintă profilul distri- 
buţiei de intensitate pentru un mod gaussian, teoretic 
perfect. In figura 3.2b se arată profilul unui amestec 
prin  superpoziție  necoerentă de trei moduri 
Laguerre-Gauss de ordin scăzut. Numai jumătate din 
intensitatea totală provine din contribuția modului 
TEMoo, iar celelalte două moduri contribuie cu 30 % 
(TEMoie) şi 20 % (TEMio). Distribuţia intensității 
din figura 3.2b este foarte asemănătoare cu cea a 
unui mod gaussian. Se poate găsi cu uşurinţă o curbă 


" gaussiană care se suprapune bine peste acest profil şi 


am putea concluziona că avem un mod TEMoo sau 
apropiat de el. De fapt, divergența în câmp îndepăr- 
tat a modului din figura 3.2b este cu 30 % mai mare 
decât a unui mod gaussian pur, provenind din 
aceeaşi cavitate laser. 

Caracterizarea corectă a fasciculelor laser se 
poate face numai măsurând diametrele în diferite po- 
ziţii de-a lungul propagării lor. Pentru a defini 


complet fasciculul laser sunt necesare suficient de multe măsurători ale diametrului său 


pentru a putea localiza talia fasciculului şi a determina unghiul de divergență în câmp 
îndepărtat. Numărul minim de măsurători este. de trei,.dar pentru precizie ridicată, numă- 


rul lor trebuie să fie mai mare. 


zi 


Fig. 3.3. Profilul intensității 
unui fascicul compus din 
modurile L.aguerre-Gauss 

. TEMoo (30%), TEMoi+ (70 
9%) (Sasneit 1989), 


practică a 
decât a Mo 


A 1 2 


“Figura 3.3 este un alt exemplu de interpretare gre- 
şită dacă “am privi numai profilul intensității. 
Distribuţia de intensitate reprezintă suma modurilor 
TEMoo (30 %) şi TEMo;» (70 %). In ciuda aspectului 
de la care am putea concluziona că fasciculul are o 
calitate slabă, unghiul de divergență, diametrul şi 
intensitatea în focar pentru fasciculul din figura 3.3 
sunt identice cu cele ale fasciculului din figura 3.2b. 

Un alt exemplu care demonstrează că folosirea ex- 
clusivă a profilului intensității este inadecvată pentru 
caracterizarea fasciculelor laser este prezentat în figura 
3.4. Din profilul său cu un singur vârf şi laturile sale 
relativ netede s-ar putea conchide că este un mod 
apropiat de TEMoo. 3 realitate, acest mod nu conține 
de loc modul TEMoo. Deşi este improbabilă apariția în 


unui astfel de mod, trebuie să precizăm că divergența sa este de 1,66 ori mai mare 
dului fundamental TEMog care s-ar suprapune peste acest profil, 


PUI 
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Aşadar, înregistrarea numai a distribuţiei in- 
tensității nu este importantă pentru caracterizarea 
fasciculelor laser, decât în măsura în care se do- 
reşte determinarea diametrului fasciculului într-un 
plan particular. 

Realizarea în practică a modului gaussian pur 
(TEMoo) nu este posibilă din mai multe motive: 
a) existența modurilor de ordin superior când 
apertura fasciculului în interiorul rezonatorului 
este neglijabilă; b) trunchierea modului funda- 


mental TEMoo când apertura este suficient de Fig. 3.4. Profilul intensității unui 
mică pentru a elimina modurile de ordin superior; etil d tale 
c) influenţa perturbatoare asupra modului a gra- PEU CELE SE USS oo (0 %), 


TEMos» (50%), TEMu (30 %), 
TEMue (15 %), TEM (5 %) 
(Sasnett 1989). 


dienților indicelui de refracție şi a imperfecțiunii 
componentelor optice. Chiar dacă laserii reali func- 
ționează monomod, acel mod nu va avea o distri- 
buţie a intensității perfect gaussiană şi nici fronturile de undă sferice necesare pentru a 
realiza propagarea fasciculului la limita de difracție. 

Problema definirii şi măsurării calităţii fasciculelor laser a preocupat comunitatea 
ştiinţifică în ultimii zece ani, deoarece utilizatorii doresc să cunoască distribuția energiei 
în talia fasciculului focalizat. Se doreşte de asemenea să se ştie cât de mult diferă 
dimensiunea taliei reale față de dimensiunea minimă ce se poate obține în cazul fasci- 
culelor „limitate de difracție”. În literatura de specialitate există un consens privind defi- 
nirea calității unui fascicul real, prin normalizarea parametrilor săi la cei ai unui fascicul 
gaussian corespunzător. Această abordare a fost acceptată din următoarele motive: a) în 
aproximaţia paraxială modul transversal de ordinul cel mai coborât (TEMoo) î în rezo- 
natorii stabili este un fascicul gaussian; b) fasciculul gaussian are cea mai mică divergență 
limitată de difracție pentru aceeaşi talie a fasciculului; c) introducerea de către Lavi et al. 
(1988) a unei cantități N, numită „parametrul calității fasciculului”, urmată de tratarea 
printr-un alt formalism de Sasnett ( 1989) şi Siegman (1990) 'şi notarea aceleiaşi 
cantități cu M’. De remarcat că ambii coeficienți sunt minimalizați pentru fasciculul 
coerent gaussian TEMoo. Definiţia lui M, expresia numerică pentru calitatea fasci- 
culului laser, se bazează pe o teorie generală; şi riguroasă în termenii momentelor se- 
cundare (Siegman 1990). În fapt, M este Produsul între raza minimă a fasciculului şi 
unghiul de divergență: 


m 
M? = 7 or i (3.9) 


vide indicele R reprezintă fascicule reale. Pentru un fascicul gaussian, conform relației 
(3, :5) avem 6p = 4/7wo şi M= 1. Aceasta este valoarea minimă pe care poate să o atingă 
M Pentru moduri cu divergență! mai mare+sau raze focale mai mari, este su- 
praunitar, f f y] < 

În figura 3. 5i se A diferite Profiluri da intensități, corespunzătoare unui laser cu 
argon la 514,5 nm (Woodward 1990). M? creşte de la! pentru un fascicul gaussian la 3,1 
pentru un fascicul ce conţine moduri de ordin superior. 

Reprezentările puterii laser şi a lui M? în funcție de diametrul aperturii intracavitate 
care limitează numărul de moduri, din figura 3.6, sunt tipice pentru laserii cu: argon 
disponibili, comercial, Există un diametru optim al aperturii pentru care se obține putere 


maximă și un M minim, dar chiar şi în acest caz VAlaay9ă lui W£ este semnificativ mai 
mare decât |, 
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M’ este o cantitate măsurabilă, ce descrie atât propa- 
garea unui fascicul real, cât și calitatea sa (conţinutul de 
moduri al fasciculului şi capacitatea sa de a fi focalizat 
într-un spot cât mai mic). Coeficientul M serveşte nu 
numai pentru modelarea matematică a propagării fasci- 
culului laser, dar şi pentru caracterizarea calității fasci- 
culului în vederea evaluării performanțelor laserilor. În 
biofotonică, M? joacă un rol deosebit de important, 
deoarece stabileşte capacitatea fasciculelor laser de a fi 
focalizate şi în consecință determină valorile maxime 
ale iradianţei şi expunerii radiante (intensitatea şi fluen- 
ţa) în focar. Fasciculele care au constante M mai mari 
sunt descrise ca fiind „de câteva ori peste limita de di- 
fracție”. Inversul lui M se mai numeşte factor de propa- 
gare. M este interpretat ca o măsură a produsului 
spațiu-lărgimea fasciculului în câmp apropiat multiplicat 

Fig. 3.5. Distribuţia cu cel în câmp îndepărtat pentru un fascicul real arbitrar, 
intensității fasciculului laser normalizat la produsul spațiu-lărgime a fasciculului pen- 

când coeficientul de calitate tru un fascicul gaussian ideal TEMoo (Siegman 1992). 
EI OMUL venka ire 1 Comitetul E de Standardizare a denumit 
şi 3,1 (Woodward 1990). ae Oute i auropean pe. o lan aa COV 
simbolul M coeficientul de calitate al fasciculului. Un 


Fj document recent (1995) al Organizației Internaționale 
P a ]] pentru Standardizare (ISO) defineşte parametrul M ca 
| | 
KAU 
4 


rLâţime 0,256mm— 


factorul de multiplicare a limitei de difracție (factorul 
TDL, time-diffraction-limit). În sfârşit, s-a propus şi o 
definire a factorului TDL pe baza unui fascicul de re- 
ferință, nu neapărat un fascicul ideal gaussian (Bollanti 
et al. 1997). 

Propagarea unui fascicul real se deduce înlocuind în 
ecuaţia (3.8) parametrii fasciculului gaussian cu cei ai 
fasciculului real: 


wa (2)> wor + (az), (3.10) 
sau, înlocuind 6 din (3.9); 


2 
Diametrul aperturii M? Az 
(b) Wa (2)> won r ) 6.11) 
TWoR 
Fig. 3.6. Performanţe Diametrul fasciculului real este cel mai important 


echipei eta parametru al legii propagării fasciculelor laser reale. 

comercial (Sasnett 1990), Dacă se cunoaşte diametrul fasciculului în orice plan al 

unui sistem optic, atunci se pot proiecta sisteme care să 
asigure diametrul dorit (în măsura posibilului) şi astfel să fie prezisă intensitatea fascicu- 
lului laser pe ţintă, Pentru a determina diametrul fasciculului, este necesar să se cunoască 
lungimea de undă, distanța faţă de talie, diametrul taliei fasciculului şi coeficientul de 
calitate al fasciculului, 

În cazul în care fasciculul trece printr-o lentilă de focalizare, se creează o nouă talie a 
fasciculului, cu un diametru diferit şi o localizare diferită, Atributele noii talii pot fi calcu- 
late dacă se cunosc distanţa focală a lentilei şi raza de curbură a frontului de undă al fascicu- 
lului laser. Dacă lentila este corect executată, M nu-şi schimbă valoarea, astfel că putem 
continua calcularea diametrului fasciculului în orice punct de-a lungul căii de propagare. 
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Dacă în ecuația (3.11) se introduce: 


Wor = Mw, (3.12) 
rezultă: 
wi (2)= Mw?(2) (3.13) 
şi: 
M? 
1) = apa (3.14) 
OR 


Un mod de ordin superior, care are un diametru al taliei de M ori mai mare decât talia 
modului fundamental al aceluiaşi rezonator, va avea un fascicul mai larg de M ori în 
oricare alt punct şi o divergență mai mare de M ori decât cea a modului fundamental. 

Rescriind ecuaţia (3.14) în termenii parametrilor. fasciculului ideal (relaţia 3.5) şi 
grupând termenii ca mai jos, este posibil să se pună în evidență câteva relaţii interesante 
între fasciculele ideale şi'cele reale (Sasnett şi Johnston 1991). 

a) Dacă ambele fascicule au aceeaşi mărime a taliei, dar fasciculul real are o divergență 
mai mare, atunci el va avea o divergență mai mare cu un factor M (figura 3.7a): 


Vonda = w (M0). (3.15) 
b) Dacă ambele fascicule au aceeaşi divergență, dar fasciculul real are o talie mai 
mare, atunci el va fi mai larg în talie cu un factor M” (figura 3.7b): 
worôr =(M?w0,. (3.16) 
c) Dacă fasciculul real este mai larg în oricare punct al axei z cu un factor M față de 


fasciculul ideal, atunci şi unghiul de divergență trebuie să fie mai mare cu acelaşi factor 
(figura 3.7c): 


Worôr = (Mw, MO, ). (3.17) 
Figura 3.7c prezintă un interes deosebit, deoarece ea ilustrează conceptul de „fascicul 


gaussian implantat” şi relația ce există între modul fundamental şi modurile de ordin 
superior ale unui rezonator laser stabil. 


Lentilă 


5 
A 
; 
4 
i 
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tc) Gaussiană, implantată 


Fig. 3.7. Relaţii posibile între fasciculele reale şi cele ideale 
(Sassnett și Johnston 1991). 
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O altă consecință a acestei abordări rezultă din compararea relaţiilor (3.14) şi (3.15): 

Wor _ M rwb Wo 

Ok O; 0, 

adică distanța Rayleigh (relaţia 3.6) este aceeaşi pentru fasciculul real şi fasciculul ideal 

gaussian implantat. Această concluzie este importantă, deoarece rezultă că metoda matri- 
ceală a razelor (matricea ABCD) se aplică şi fasciculelor reale, nu numai celor gaussiene. 

Pe baza ecuaţiilor (3.15)-(3.17) se pot concepe trei posibilități de măsurare a propagării 
fasciculelor. Primele două nu diferă decât în concepție. Cea de-a treia metodă se distinge de 
primele două deoarece nu este necesară măsurarea directă a unghiului de divergență. 

Aceste metode sunt: 

a) se localizează şi se măsoară talia fasciculului real şi apoi se măsoară unghiul său de 
divergență în câmp îndepărtat. Fasciculul real este caracterizat complet în aceste condiţii 
fără a mai apela la M’, dar deoarece M’ rămâne invariant într-un sistem optic fără abe- 
rație, el constituie un parametru de utilitate mai generală; 

b) ca şi în prima metodă, se localizează şi se măsoară talia fasciculului real, iar apoi se 
măsoară unghiul de divergență. Raportul între talia fasciculului real şi cea a fasciculului 
ideal este tocmai M’ dat de (3.16); 

c) se localizează şi se măsoară lărgimea fasciculului real şi apoi se determină locul 
de-a lungul axei de propagare unde fasciculul este mai mare cu 2/2. Această distanță 
(Rayleigh) este dată de (3.6) şi permite calcularea directă a mărimii taliei fasciculului 
gaussian implantat. Raportul dintre talia fasciculului real şi cea a fasciculului implantat 
este M, astfel că fasciculul laser este caracterizat complet. 


(3.18) 


3.1.2.3. Focalizarea fasciculelor laser 


Dimensiunea spotului este afectată de trei factori: difracţia, aberaţia sferică şi struc- 
tura modală (M/).. 

Diametrul spotului unei radiaţii laser focalizate este unul din factorii principali în 
chirurgia laser. Reducerea acestei dimensiuni prezintă avantaje legate de densitatea mare 
de putere reâlizabilă şi precizia intervenţiei asupra țesutului, putându-se utiliza în acest 
caz şi laseri cu energia mai mică. 3 

Difracția este un rezultat natural şi de neînlăturat al naturii ondulatorii a luminii. 
Difracţia determină limita teoretică a performanţelor sistemelor optice şi cauzează îm- 
prăştierea transversală a fasciculelor în propagare. În general, difracția survine când 
fasciculul de lumină este trunchiat de o apertură ale cărei dimensiuni sunt mai mici decât 
diametrul fasciculului de lumină. Efectele de difracție apar de asemenea ori de câte ori un 
fascicul de lumină cu diametru finit se propagă prin spațiu. 

Diametrul spotului focalizat al unui fascicul gaussian datorită difracției este: 


Atm a (3.19) 


unde wyp este raza spotului datorită difracției, A este lungimea de undă, f este distanța 
focală a lentilei, iar D este diametrul fasciculului de intrare pe lentilă (la 1/e? din maxim). 
Conform acestei relaţii, diametrul spotului creşte liniar cu distanța focală a lentilei şi 
invers proporţional cu diametrul fasciculului de intrare pe lentilă (apertura). Divergența 
fasciculului focalizat, obținută prin înlocuirea relaţiei (3.19) în (3.5) este & = D/2/, adică 
este proporţională cu diametrul fasciculului laser la intrarea pe lentilă şi invers 
proporțională cu distanţa focală. zi mac 

Aberaţia sferică determină razele incidente lângă marginea lentilei să intersecteze axa 
optică mai aproape de lentilă decât razele incidente pe centrul lentilei (figura 3.8). 
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Aberaţia sferică depinde de forma lentilei, orien- 
tarea ei în raport cu fasciculul incident şi indicele 
de refracție al lentilei. Diametrul spotului focali- 
zat datorită aberaţiei sferice este: 

3 


2 pata (3.20) 
(NT SIZE A . 
foa 


Fig. 3.8. Aberația sferică a unei 


unde a este un factor dependent de indicele de 


! . lentile. 
refracție. Valorile acestui factor pentru lungimea 
de undă a laserului cu CO, (10,6 um) sunt date în tabelul 3.1. 
Tabelul 3.1. Valorile factorului. a la 10,6 um 
Material Lentilă menisc Lentilă 
plan-convexă 
ZnSe 0,0187 0,0286 
GaAs 0,0114 0,0289 
Ge 0,0087 0,0295 


CdTe 0,0155 0,0284 
Il E S audi 402 A îi ea 


Aberaţia sferică poate constitui un factor limitativ în cazul lentilelor şi oglinzilor 
sferice. Problema poate fi evitată dacă lentila este proiectată pentru aberaţie sferică mini- 
mă sau se foloseşte optica asferică, ca de exemplu oglinzile parabolice care elimină 
această aberaţie. În acest caz, totuşi, trebuie să avem în vedere aberaţiile neaxiale, ca as- 
tigmatismul, care sunt amplificate de optica asferică. 

Diametrul spotului focalizat datorită difracției şi aberaţiei sferice este 2wọ = 2wop + 
2wos sau: 


(3.21) 


Profilul intensității în planul focal este gaussian numai dacă diametrul lentilei 
depăşeşte semnificativ diametrul fasciculului laser. Pentru a obţine un diametru al spo- 
tului focalizat cât mai mic, fasciculul laser este mai întâi expandat (D mare) şi apoi foca- 
lizat de lentilă. 

Ecuația (3.21) şi cele două componente ale ei au fost reprezentate în figura 3.9 în 
funcţie de diametrul fasciculului de intrare pe lentilă. Parametrii aleşi sunt cei caracte- 
ristici unui laser cu CO, folosit în chirurgie, respectiv A = 10,6 um şi f> 127 mm (5"). Se 
utilizează o lentilă din ZnSe, fie plan convexă — figura 3.9a, fie sub formă de menisc — fi- 
gura 3.9b. Diametrul minim al spotului în focar este de aproximativ. 100 um, fiind ceva mai 
mic pentru menisc. 


a = 0.0187 


(aberaţio 
sferică) 


0 


10 20 20 40 60 10 20 3 40 50 
Diametrul fasciculului Incident D [mm] Diametrul fasciculului Incident D (mm) 


Fig, 3.9. Diametrul spotului în focar pentru o lentilă din ZnSe cu J= 127 mm: 
(a) lentilă plan convexă; (b) lentilă menise. 
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Focalizarea fasciculelor laser poate fi optimizată în raport cu diametrul fasciculului de 
intrare pe lentilă, D sau în raport cu distanța focală a lentilei. În primul caz, dwy/dD = 0 şi 


1/4 

4af? 

D opi fa ) i (3.22) 
3ra 


iar variația diametrului optim al fasciculului de intrare în funcție de distanța focală este 
prezentată în figura 3.10, Pentru această valoare optimă a diametrului de intrare, valoarea 
spotului în focar este: 


174 
164f | 37a 
2m (D) 2) ; (3,23) 


Pentru o lentilă menisc din ZnSe cu f= 127 mm rezultă: Dap = 26,5 mm şi 2wo(Depi) = 
86,2 pm. În cel de-al doilea caz, optimizarea se poate face în raport cu distanța focală a 


lentilei, dwoy/df= 0, rezultând: 
1/3 
$ D 4 
S= (= (3.24) 


24 
Această funcţie este reprezentată în figura 3.11. 


5 75 100 125 150 0 10 20 40 
f [mm] D [mm] 
Fig. 3.10. Variația diametrului optim Fig. 3.11. Variația distanței focale 
al fasciculului laser la intrarea în. optime a lentilei în funcţie de diametrul 
lentilă în funcţie de distanța focală a fasciculului laser la intrarea în lentilă 
lentilei (4 = 10,6 um, a = 0,0187). (4 = 10,6 um, a = 0,0187). 
O problemă importantă în interacția dintre ra- 
diația laser şi țesutul biologic este adâncimea la 2w 


care spotul focal îşi păstrează caracteristicile. Pen- 
tru aceasta, se defineşte adâncimea spotului focal, p 
z, ca acea distanță în care mărimea spotului creşte 
cu qo [%] faţă de talia fasciculului (fig. 3.12). 

Adâncimea spotului focal se calculează cu y ? 
ajutorul ecuației (3.11), impunând wp = GJoWor Fig. 3.12. Adâncimea spotului focal. 
pentru z = z/şi rezultă; , 


2 
nW j 
f 3 PO do =l. (3.25) 


În cazul în care se admite o mărire a spotului cu 5 % (qo = 1,05), atunci a(q0-1)!2 = 1 şi: 


17 apti (3.26) 


MA 
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sau, ținând cont de ecuaţia (3.21), rezultă: 


(3.27) 


Pentru un laser cu CO, focalizat cu o lentilă menisc optimizată (wo = 43,1 um) şi 
presupunând M? = 1 rezultă: z/= 0,35 mm. Pentru o situaţie reală în care D = 6 mm ŞI /= 


127 mm, efectul aberaţiei sferice poate fi neglijat în cazul în care diametrul lentilei mult 
mai mare ca D, rezultând: 


2 
z, = SASE) (3.28) 
m D 
adică z/= 3,85 mm. 

O altă definiție a adâncimii spotului focal este z= 2z} (qo = 219), adică zf = 84f/4D, 
care dă o adâncime a spotului focal de zori mai mare decât cea din definiția precedentă. 
z;se mai numeşte în acest caz şi parametrul confocal. 

Având în vedere că principalele efecte ale radiaţiei laser pe ţesut se obțin în focar, şi 
cum adâncimea spotului focal este destul de mică, se impune în unele cazuri utilizarea 
unui sistem de autofocalizare. Un astfel de sistem a fost realizat de Forrer et al. (1991), 
care ajustează automat variațiile poziţiei focarului pe ţesut pe o distanță de 10 mm. Fără 
autofocalizare, deplasând focarul cu 10 mm, adâncimea de incizie ar fi cu 75 % mai mică. 
Dacă ținta este plasată cu numai 1 mm în afara focarului, adâncimea de incizie în ţesut se 
modifică cu 13 %. Sistemul de autofocalizare, care modifică focarul fasciculului laser în 
funcție de schimbarea distanţei relative dintre țintă şi lentila de focalizare a fost aplicat 
unui laser cu CO, chirurgical. S-a folosit o lentilă J= 83 mm, iar poziţia focarului a fost 
controlată pe o distanță de + 5 mm. Sistemul a fost experimentat pentru incizii pe piele de 
porc, iar eroarea medie a adâncimii de incizie a fost mai mică de 12 % atunci când 
distanţa între ţintă şi lentilă a fost variată între 79 şi 87 mm (f+ 4 mm). 

Dacă radiaţia laser se propagă în medii dense (de exemplu, în țesuturi transparente 
pentru lungimea de undă respectivă), atunci distanța Rayleigh (ecuaţia 3.6) trebuie să țină 
cont şi de indicele de refracție al mediului, n: 


mD’ 
Z= i 3.29 
rana (3.29) 
Distanța focală este dată de formula (Siegman 1986): 


d; (3.30) 


STF 
variind foarte puțin față de f când f << zp. Pentru un fascicul cu divergență redusă şi 
D >> 4, talia fasciculului focalizat apare aproximativ la distanța (lungimea) focală, J; faţă 
de lentilă, În focar se aplică următoarea relație (Feng er al. 1997): 


2 
(w /D) = Vlz) PEA (3.31) 


1 +(/ / ZR > ZR 
unde zp este distanța Rayleigh a fasciculului focalizat, Exemplificăm utilitatea acestor 
relații calculând distanța focală a cristalinului ocular pentru radiația cu 4 = 580 nm. 
Pentru D = 200 um, f= 1,7 cm şi n = 1,33 (apă), rezultă: dp> 1,694 cm, za > 28,8 cm, wo 
> 11,78 um şi Z= 0,1 em. 
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3.2. MONOCROMATICITATEA 


Monocromaticitatea este proprietatea laserilor de a emite fascicule de radiație în 
domenii spectrale foarte înguste. Monocromaticitatea este legată de coerenţa temporală. 
Dacă un laser oscilează pe mai multe moduri, monocromaticitatea depinde de numărul 
modurilor de oscilație. Pentru un laser cu mediu activ solid (rubin, neodim, semi- * 
conductor), în care de obicei este dificil să se obţină emisia monomod (datorită lărgimii 
de bandă Av mari a mediului activ), lărgimea benzii de oscilație laser atinge adesea valori 
de peste 1 GHz. 

Un laser bine stabilizat în frecvență poate atinge valori Av = 50-500 Hz, adică 4wv= 
1071-10? sau 44 = 6-1011-6.10''% nm. 

Deşi caracteristicile spectrale înguste ale laserului sunt extrem de importante în multe 
aplicaţii din fizică şi chimie, natura monocromatică a laserului este utilizată puţin în 
biofotonică. Se apelează la această proprietate în diagnosticarea prin fluorescență indusă 
cu laserul, în terapia fotodinamică sau în evaporarea selectivă a unor țesuturi. 


3.3. DIRECȚIONALITATEA 


Din însuşi principiul său de funcționare, laserul radiază toată puterea sa într-un 
fascicul direcţional, puternic colimat. Totuşi, ca orice undă electromagnetică coerentă 
spaţial, fasciculul laser are o divergență intrinsecă datorită difracției. Pentru o undă care 
nu are o coerenţă spațială perfectă, divergența este mai mare. Direcţionalitatea este legată 
de coerenţa spaţială. 

Pentru medicină şi biologie, colimarea este cea mai importantă proprietate a laserilor. 
Concentrarea mare de energie permite chirurgului să realizeze ablaţia țesutului, care este 
cea mai răspândită aplicaţie a laserilor în medicină. 


3.4. IRADIANȚA, STRĂLUCIREA, EXPUNEREA RADIANTĂ 


Iradianța (intensitatea, densitatea de putere) [W/cm?] foarte mare a fasciculelor laser 
este o consecinţă a direcționalității lor sau a proprietăţii de coerență spațială. 

Distribuţia transversală a iradianței pentru un fascicul gaussian (simetric pe axele x 
şi y) este; 

I(x,y,2)= 1 ep|- 2? +y) w?(2)], (3.32) 
în care Ip este iradianța maximă, w(z) este: dat de ecuația (3.4), iar z desemnează coor- 
donata pentru adâncimea de penetrare în țesut, De cele mai multe ori, se analizează 
contribuţia iradianţei pe o singură direcție şi deci: 


I(x,z)=1, expl- 2x? / w2(2)]. (3.33) 
La suprafața țesutului (z = 0), ecuaţia (3.33) se reduce la: 
10) = I expl- 2x? 72). (3.34) 


Ecuația (3.34) este reprezentată în figura 3,13. Diametrul fasciculului poate fi definit 
în două moduri: la 1/e (0,368) din iradianța maximă sau làa 1/e* (0,135) din maxim. În 


această lucra 


re s-a adoptat diametrul definit la 1/%Æ° şi va fi folosit în exclusivitate. În 
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cazurile când se utilizează diametrul la 1/e (citări după alți autori), acest lucru va fi 
menționat explicit. 


Puterea totală a fasciculului P este dată de integrala: 


P= Í Înca, (3.35) 


—00=00 


unde X(x, y, 0) este dată de ecuaţia (3.32) cu 2 = 0. Efectuând integrarea şi utilizând 
integrala Poisson: 


Ipc fe ax=dz/2, (3.36) 
Jax 
rezultă: 
2 
pe nia (3.37) 
2 


Intensitate 


[J 

= mim Diametro la 1/0 = = = = 
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Fig. 3.13. Distribuția transversală a unui fascicul gaussian. 


O formă echivalentă de exprimare a distribuției intensității (Moosmiiller şi She 1991) 
este următoarea; 
I(x,2)=1,G2(%,2), (3.38) 
unde Gz este distribuţia câmpului gaussian: 
Ga (2) relz) ap( em) Viez] e 


Puterea totală a fasciculului este legată de iradianța de vârf Jo prin: 
% 2 
P= 27| xI(x)dx = aa Io, (3.40) 
7 ; 


unde /(x) din această integrală este dată de ecuaţia (3.38). Aşadar, notând cu 4 = wo? aria 
transversală a fasciculului laser la talia sa, rezultă: 


je E auda (3.41) 
: : 
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De remarcat că, dacă diametrul fasciculului gaussian este definit la 1/e din intensitatea 
maximă, atunci relaţia (3.41) ia forma Jọ = P/A. 
Pentru un fascicul real (cu structura mai complexă față de cea a modului gaussian), wọ 
se înlocuieşte cu wog (A = 2wor?) şi iradianța este invers proporțională cu M (relaţia 3.12). 
Cel mai semnificativ parametru al unui fascicul laser nu este nici puterea, nici ira- 


dianţa, ci strălucirea. Strălucirea S [Wem'sr'!] este definită ca puterea emisă pe unitatea 
de suprafață (iradianța) pe unitatea de unghi solid: 


I 
=—, 3.42 
o, (3.42) 
unde Q; = ZNW). Pe axa fasciculului (x = y = 0), 1= I, rezultând: 
8P 
Z 3.43) 
TA 


astfel că strălucirea nu depinde de M”. 

Strălucirea laserilor este cu câteva ordine de mărime mai mare decât a celor mai puter- 
nice surse incoerente. Aceasta se datorează direcționalității deosebite a fasciculelor laser. 

În medicină, chirurgul poate varia aria secțiunii transversale a fasciculului lucrând în 


focar sau, defocalizat. În acest mod, iradianța poate fi modificată într-o plajă foarte largă, 
obţinând în consecinţă efecte diferite asupra țesutului. 


Expunerea radiantă (fluenţa), F [J/cm], este definită ca: 


Pr 
F=—, (3.44 
7 ) 
unde 7, este durata impulsului laser. Expunerea radiantă este legată de iradianța maximă 
prin relația: 
Dt 
F, = P (3.45) 


adică este proporțională cu produsul între iradianța maximă şi durata impulsului laser. 


4 
OPTICA ȚESUTURILOR 


4.1. PROPAGAREA LUMINII ÎN ȚESUTURI 


În prezent se observă o extindere a utilizării metodelor optice în medicină, în dome- 
niile diagnosticului, terapiei şi chirurgiei. În diagnosticare, de exemplu, se folosesc tehni- 
cile de spectroscopie optică pentru măsurarea neinvazivă a caracteristicilor țesutului şi a 
oxigenării sângelui. Aceasta se realizează prin măsurarea modificării absorbției, care este 
dependentă de oxigen datorită hemoglobinei şi a citocromului az (citocromoxidaza). Alte 
exemple de metode optice de diagnosticare sunt măsurarea cu laser a vitezei de curgere 
prin efect Doppler, oximetria în impuls (determinarea fizică a gradului de saturație cu 
oxigen a hemoglobinei sangvine), detecția cancerului prin metode de fluorescență şi, mai 
recent, diferite tehnici dezvoltate pentru imagistica optică. 

Utilizarea clinică a metodelor optice include aplicaţiile în chirurgia laser, angioplastia 
laser, litotriţia laser, ablația tumorilor şi terapia fotodinamică. Răspunsul termic al țesu- 
tului supus iradierii laser depinde de un număr de variabile, printre care proprietățile 
optice ale țesutului joacă un rol dominant. 

Pentru toate aceste aplicații este necesară cunoaşterea proprietăților optice ale țesutu- 
rilor implicate, pentru a interpreta şi cuantifica datele înregistrate la diagnosticare sau 
prin imagistică şi pentru a prevedea propagarea luminii şi doza absorbită în aplicăţiile 
terapeutice şi chirurgicale. 

Parametrii fundamentali care caracterizează optica țesuturilor în termenii teoriei transfe- 
rului radiativ sunt coeficientul de absorbție 44 [cm"], coeficientul de împrăştiere 44 [cm] şi 
cosinusul mediu al unghiului de împrăştiere g (anizotropia), asociat cu funcția de fază 
pentru împrăştiere p(6). Măsurarea acestor proprietăți optice rămâne problema centrală a 
opticii biomedicale. 


4.1.1. Parametri caracteristici 


y Mediile cu turbiditate (prezintă simultan absorbție şi împrăştiere) sunt caracterizate 
pertinent de doi parametri optici macroscopici: coeficientul de absorbție optică 4, şi 
coeficientul de împrăştiere optică 44. Proprietăţile de absorbţie ale țesutului sunt legate de 
biochimia țesutului, iar proprietățile de împrăştiere sunt legate de morfologia țesutului. 

Absorbţia și împrăştierea luminii determină distribuţia sa spaţială în țesutul iradiat şi 
efectele biologice ulterioare în cazul folosirii terapeutice şi chirurgicale a laserilor. Pentru 
diagnosticare, cum este cazul spectroscopiei optice neinvazive a creierului, sânului, muş- 
chiului sau a altor țesuturi, radiaţia ce provine din țesut (adică reflectată difuz din țesut 
sau transmisă prin țesut) poate fi măsurată pentru a proba starea metabolică, fiziologică 
sau structurală a țesutului, 
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Definiţia celor doi parametri optici macroscopici se bazează pe transmisia de-a lungul 
unei căi L din mediu: 


T, = exp u, L), pal << 1 (4.1) 
T,= exp(-u,L), 4L << I, (4.2) 
unde 7, şi 7, sunt transmisia datorită absorbției şi respectiv transmisia datorită împrăștierii. 

Coeficientul de absorbţie determină probabilitatea evenimentelor de absorbţie pentru 
un foton ce se propagă în țesut. Pentru o lungime a căii L, probabilitatea ca un foton să nu 
fie absorbit este exp (-44L), iar drumul mediu înainte de absorbţie este 7/4. O valoare 
tipică pentru 74 în spectrul vizibil (în special în roşu) este 1 cm'! și drumul liber mediu 
este | cm. Similar, coeficientul de împrăştiere determină probabilitatea ca un foton să fie 
împrăştiat în timpul propagării. Pentru o lungime a căii L, probabilitatea ca un foton să nu 
fie împrăştiat este exp(-74L) şi drumul liber mediu între evenimentele de împrăştiere este 
I/us. O valoare tipică pentru 44 este 100 cm”, iar drumul liber mediu este 100 um. Prin 
urmare, vor avea loc 100 de evenimente de împrăştiere înainte ca fotonul să fie absorbit. 
Invers, produsul între 74 şi 4s cu L dă probabilitatea ca un foton să fie absorbit sau 
împrăştiat conservativ de-a lungul căii L, dacă L— 0. 

Valorile tipice ale parametrilor optici macroscopici pentru țesuturi sunt 0,1-100 cm” 
pentru 4a şi 10-1 000 cm™ pentru 4 în ultravioletul apropiat, vizibil şi infraroşu apropiat. 
În ultravioletul îndepărtat şi infraroşu mijlociu, 74, variază între 100-10 000 cm”, iar 44 
poate fi neglijat. ; 

Produsul 747; este probabilitatea ca un foton să fie transmis pe o lungime Z fără a 
avea loc vreo interacție cu mediul. 

Constantele optice ale țeşuturilor biologice şi dependența lor de lungimea de undă au 
multe aplicaţii, de Ia identificarea cromoforilor țesutului şi până la modelarea interacțiilor 
laser-țesut, Datele din literatură prezintă o concordanţă scăzută şi sunt limitate la anumite 
lungimi de undă. O explicație poate fi variabilitatea eşantioanelor de țesut, care constituie 
o problemă majoră pentru determinarea cu acuratețe a coeficienţilor de absorbţie şi îm- 
prăştiere. În plus, exceptând straturile optice subțiri, constantele optice microscopice sunt 
dependente de modelul adoptat şi trebuie extrase din măsurători asupra unor eşantioane 
care prezintă împrăştiere. 


ATTA Absorbția 


Absorbția apare datorită cuplării energiei fotonilor la o frecvență particulară cu ener- 
gia tranzițiilor electronice sau vibraționale. 

Coeficientul de absorbție se calculează din (4.1): Ha = -In(71/L, unde L este lungimea 
căii parcurse de foton, sau, simplu, grosimea celulei de măsură: Adâncimea optică este 
Hal. Spectrofotometrele măsoară de obicei în unități de densitate optică (OD), care este 
definită ca OD = - loguo(7) şi este egală cu 44L/2,3. 

Absorbţia în țesut se datorează cromoforilor naturali ca pigmentul hem al hemoglo- 
binei, mioglobina şi bilirubina, pigmenţii citocromi ai lanţului respirator din mitocondrii, 
pigmentul melanină sau datorită cromoforilor, introduşi în țesut, precum coloranții foto- 
sensibilizatori folosiţi în terapia fotodinamică, În funcție de domeniul spectral, absorbţia 
este cauzată de: Kia j 

- proteine şi ADN din celule (aminoacizi şi acizi nucleici) în ultraviolet; în domeniul 
200-350 nm, absorbția predomină asupra împrăștierii; 

- cromofori specifici ca hemoglobina, melanina şi alți pigmenți în vizibil şi infraroşu 
apropiat; E Ea 0 a j EF AAR 

; - apă, OH şi amine în infraroșu apropiat (4 > 2 um) şi infraroșu mijlociu. 
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Concentrația şi localizarea cromoforilor în țesut şi lungimea de undă de iradiere 
caracterizează depozitarea energiei laser în țesuttO dificultate în plus pentru determi- 
narea depozitării de energie în țesut este legată de caracterul dinamic al coeficientului de 
absorbție în funcţie de temperatură. Asttel, coeficientul de absorbţie al apei scade de la 
10 000 cm'! la aproximativ 2 000 cm'! pentru A = 2,94 um (lungimea de undă a laserului 
cu Er:YAG), dacă temperatura creşte de la 20 °C la 250% (Welch et al. 1996). x 

Variația coeficientului de absorbție pentru unele țesuturi şi cromofori în funcţie de 
lungimea de undă cuprinsă între 200 nm şi 10 um este prezentată în figura 4.1. Pe grafic 
sunt arătate şi lungimile de undă ale principalilor laseri utilizaţi în biofotonică. 
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Fig. 4.1. Variația coeficientului de absorbție pentru unele țesuturi şi cromofori 
în funcţie de lungimea de undă (Jacques 19964). 


Domeniul spectral cuprins între 650 nm şi 1 300 nm defineşte aşa-numita fereastră de 
diagnosticare (sau terapeutică) a țesutului biologic, în care absorbţia luminii este scăzută. 
Absorbţia relativ scăzută, combinată cu o împrăștiere înainte puternică permite o 
penetrare substanțială a luminii în ţesut şi o împrăştiere ridicată a radiaţiei ce provine din 
țesut după o penetrare adâncă. În domeniul spectral menționat, valorile tipice ale 
coeficienţilor optici pentru țesuturile moi (de exemplu creier, ficat, plămân, piele) sunt: 
Ha > 0,1-10 cm”! şi 74 = 100-1 000 cm! (Wilson şi Jacques 1990). Lumina poate penetra 
în țesut la o adâncime mai mare de 1 cm. Această fereastră există deoarece în roşu şi în 
infraroșu apropiat tranziţiile electronice din absorbanţii țesutului au devenit slabe, iar 
absorbția apei în infraroşu nu a devenit încă puternică. Fereastra terapeutică furnizează o 
bază importantă pentru terapia fotochimică. 

Am menţionat deja că majoritatea țesuturilor biologice (excepţiile fiind osul, smalțul 
şi dentina) conţin un procent ridicat de apă (60-98 %). De aceea este important să se 
cunoscă variația coeficientului de absorbţie al apei pentru diferite lungimi de undă. Hale 
şi Querry (1973) au determinat această dependenţă în domeniul spectral 200 nm-200 um, 
care este prezentată în figura 4.2. Se remarcă faptul că acest coeficient variază extrem de 
mult, uneori chiar pe un domeniu spectral îngust. Astfel, între 500 nm şi 2,95 um coe- 


ficientul de absorbție al apei face un salt de peste 7 ordine de mărime (de la 2,5:10 cm"! 
la 12 700 cm"), 


Valorile coeficientului de absorbție al apei pentru lungimile de undă ale laserilor folo- 
siți în biofotonică sunt prezentate în tabelul 4.1. Ele au fost calculate din valorile A4(4) 
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Coeficientul de absorbție 


Lungimea de undă [um] 


Fig. 4.2. Variația coeficientului de 


absorbție al apei în funcție de 
lungimea de undă (Yoon et al. 


1987, după Hale şi Querry 1973). 


date de Hale şi Querry (1973) cu 
formula 4a = 47%(4)/4. În tabel s-a 
notat cu Aaser lungimea de undă 
efectivă a laserului şi cu Ayọ lun- 
gimea de undă cea mai apropiată ta- 
belată de autorii menționați. 
Coeficientul de absorbţie al apei 
are vârfuri marcante la 1,45 um, 
1,93 um şi 2,94 um. Exemplele de 
laseri medicali ce utilizează efectele 
termice cauzate de absorbția puter- 
nică a apei din țesuturi includ laserii 
cu lungimi de undă de 1,32 um şi 
1,44 um (Nd:YAG), 1,95 um 
(Tm:YSGG), 2,01 um (Tm:YAG), 
2,12 um (Ho:YAG) şi 2,94 um 
(Er:YAG), de asemenea laserii cu 
CO şi CO2. Uneori aceşti laseri sunt 
numiți fierbinți” în comparaţie cu 
laserii cu excimeri sau alți laseri din 
ultraviolet  (armonicile superioare 
ale laserilor cu mediu activ solid, 
cum sunt laserii cu Nd:YAG şi 
Ti:safir sau armonicile superioare 
ale laserului cu colorant), care sunt 
numiți „reci”, deoarece ei pot reali- 
za ruperea directă a legăturilor din 


țesuturi, cu afectarea minimă a țesutului sănătos înconjurător. 

De multe ori, coeficientul de absorbție al țesutului este citat în literatură pentru spec- 
trul infraroşu ca fiind cel al apei. Totuşi, Yoon er al. (1987) au precizat că există o dife- 
rență între proprietăţile apei „libere” şi „legate” din țesut. Apa liberă are un vârf de ab- 
sorbție la 2,94 um, în timp ce vârful apei legate este situat la 3,05 um. 


Tabelul 4.1. Coeficienţii de absorbţie ai apei pentru lungimile de undă 


ale laserilor folosiţi în biofotonică 


Laser À nm 
CO, 10 600 
CO, 9 600 
CO 5 200 
CO 3 850 
CO 2 850 

Er: YAG 2 940 
HF 2910 

HF 2.780 
Er:YSGG 2 790 
Ho:YAG 2 120 
Tm:Y AG 2010 
‘Tm: YSGG 1 950 
Nd:YAG 1440 


nm cm! 
10 500 792 
9 600 594 
5 200 244 
3 800 112 
2 850 8 157 
2 950 12 695 
2 900 11 613 
2 800 5 156 
2 800 5 156 
2 200 17 
2 000 69 
2 000 69 


1 400 12 
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1 320 1 400 12 
Nd:YAG 1 060 1 000 3,6-10? 
Diodă laser 850 850 4,3-102 
Diodă laser, 840 850 4,3:10% 
Diodă laser 800 800 2.102 
Rubin 694 700 6.10% 
Kripton 647 650 3,2102 
He - Ne 633 625 2,8-10% 
Colorant 577 575 7,8-10% 
Nd:YAG 532 525 3,2:10% 
(armonica a 2-a) 
Argon 514 525 3,2-10 
Argon 488 500 2,5-10% 
He - Cd 441 450 2,8-10 
Nd:YAG 355 350 2,3-102 
(armonica a 3-a) 
XeF 348 350 2,3-10? 
N2 337 325 4,1:10° 
He - Cd 325 325 4,1:10° 
XeCl 308 300 6,7:10° 
XeBr 281 275 1,1:102 
Nd:YAG 266 275 1,1:102 
(armonica a 4-a) 
KrF 248 250 1,7-102 
KrCl 223 225 2,7-10? 
Nd:YAG 213 225 2,7-102 
(armonica a 5-a) 
ArF 193 200 7-102 


În ultravioletu? îndepărtat (4 < 200 
nm, supranumit şi ultraviolet în vid dato- 
rită absorbției puternice a acestei radiații 
de către atmosferă), variația coeficien- 
tului de absorbţie al apei la temperatura 
camerei în funcție de lungimea de undă 
este prezentată în figura 4.3. Apa este un 
cromofor. extrem de eficient (coeficient 
de absorbție mai mare de 100 000 cm'!) 
la lungimi de undă mai mici de 160 nm, 
în timp ce pentru lungimi de undă mai 
mari de 200 nm, apa absoarbe slab radia- 
ţia incidentă (coeficient de absorbţie mai 
mic de 0,1 cm"). O tranziție extrem de 
abruptă există între 160 şi 200 nm, coefi- 
cientul de absorbție modificându-se cu 
mai mult de 6 ordine de mărime. 


Tehnicile de măsurare neinvazivă in vivo pentru coeficienții de absorbție ai jesu- 
turilor, elaborate în ultimul timp, au permis dezvoltarea de metode de investigare cu un 
impact deosebit în ştiinţele biomedicale, Aplicațiile includ măsurarea compuşilor 


Coeficientul de absorbție [lcm] 
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Fig. 4.3. Coeficientul de absorbţie al apei 


în ultravioletul îndepărtat, pentru intensități 
coborâte ale radiaţiei incidente (Staveteia şi 


Walsh 1996, după Painter er al. 1969). 
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endogeni ca hemoglobina, bilirubina, citocromoxidaza, ca şi determinarea concentraţiilor 
de cromofori exogeni, cum sunt medicamentele folosite în terapia fotodinamică şi în 
chimioterapie. 

Spectroscopia de absorbţie cu radiaţie infraroşie a evoluat, permițând în prezent 
determinarea stării de oxigenare a sângelui în țesuturile biologice vii. Această tehnică se 
bazează pe faptul că oxihemoglobina şi dezoxihemoglobina, care sunt cromoforii princi- 
pali în domeniul spectral 700-900 nm, au spectre de absorbție distincte. Diferite sisteme 
au fost aplicate pentru monitorarea neinvazivă a modificărilor oxigenării sângelui în 
creierul nou-născuților şi fetuşilor, pentru măsurarea schimbărilor perfuziei din cortexul 
cerebral cauzate de stimularea nervoasă la animale şi om şi pentru determinarea saturației 
oxigenului tisular în țesutul muscular. Spectroscopia de infraroşu măsoară numai volumul 
de sânge şi oxigenarea sângelui, nu şi curgerea sângelui. Măsurarea vitezei de curgere a 
sângelui se realizează prin tehnici Doppler cu laser, caz în care se pot obţine adâncimi de 
penetrare de 30 mm (Mourant et al. 1997b, Soelkner er al. 1997). 


4.1.1.2. Împrăştierea 


Împrăştierea luminii de către mediile cu turbiditate a fost studiată extensiv în trecut, 
iar aplicațiile sale includ optica atmosferei, optica oceanelor, împrăştierea optică în medii 
biologice, împrăştierea de către mediile stelare şi interstelare. În ciuda acestor studii, mo- 
delele teoretice existente nu sunt încă satisfăcătoare pentru explicarea datelor expe- 
rimentale în multe aplicaţii practice importante. 

Coeficientul de împrăştiere, 74, indică frecvența evenimentelor de împrăştiere pe 
incrementul lungimii căii de împrăştiere în ţesut. Între 300 şi 1 000 nm, împrăştierea 
domină asupra absorbției în țesuturile nepigmentate. Împrăştierea este cauzată de 
fluctuațiile indicelui de refracție al mediului la nivel microscopic (heterogenitățile ultra- 
structurale), ca de exemplu interfețele membranelor apă-lipide din interiorul celulelor sau 
care înconjoară celulele şi fibrilele colagenului din matricea extracelulară. 

Structurile biologice cu dimensiuni apropiate (100-1 000 nm) de lungimile de undă 
laser sunt cele mai puternice centri de împrăştiere în vizibil şi infraroșu apropiat şi produc 
împrăştierea Mie. Astfel, dimensiunile tipice ale structurilor biologice sunt: structurile 
macromoleculare < 10 nm; membranele = 100 nm; celulele > 10 000 nm; constituenții 
extracelulari (fibrele de colagen) 100-3 000 nm. 

Teoria împrăştierii Mie (Mie 1908) este o soluție a ecuaţiilor Maxwell pentru o 
particulă dielectrică sferică. Teoria Mie este aplicabilă numai în situaţiile împrăştierii 
independente, adică spaţiul dintre particule este de câteva ori mai mare decât diametrul 
particulelor. Teoria Mie prevede că, pentru o lungime de undă fixă, cosinusul unghiului 
de împrăştiere a luminii creşte dacă dimensiunea particulei scade. 

Structurile care sunt mult mai mici decât lungimea de undă a fotonilor (respectiv struc- 
turile macromoleculare) sunt centri individuali de împrăştiere mai puţin puternice. Struc- 
turile mici produc împrăștierea Rayleigh. Împrăştierea Rayleigh este în medie o împrăştiere 
izotropă și coeficientul de împrăştiere scade cu puterea a patra a lungimii de undă (4%. În 
dermă, la 632 nm, contribuţia împrăștierii Rayleigh este de aproximativ 10 %. 

Evenimentele de împrăştiere multiplă pot fi caracterizate de o distribuţie unghiulară de 
împrăştiere p(0), unde o este, unghiul de deflexie al fotonului după un singur eveniment de 
împrăştiere. În cele mal multe situaţii, descrierea detaliată a lui p(0) nu este critică, astfel că 
ea poate fi caracterizată adecvat de un singur parametru de anizotropie g = <cos8>, care 


este media cosinusului unghiului de împrăştiere şi ponderează eficacitatea coeficientului 


sea pă 
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de împrăştiere, 44. În fereastra terapeutică, valorile lui g sunt între 0,8-0,95 pentru cele 
mai multe țesuturi (de notat că cos 370 = 0,8 şi cos 18 = 0,95). Valoarea tipică a lui g 
este 0,9 şi corespunde unei deflexii medii a fotonului de 26°, 

Coeficientul de împrăştiere efectiv (redus sau de transport) este: 

u =u,(l-g), (4.3) 
unde 44 este coeficientul de împrăştiere, iar g anizotropia. 4, încorporează efectele 
împrăștierii înainte anizotrope, prin reprezentarea funcției de împrăştiere unghiulară ca 
suma unei funcții delta pentru componenta împrăştierii înainte şi un termen izotrop pentru 
componenta de retroîmprăştiere (van de Hulst 1980). În medie, fotonul trebuie să fie 
împrăştiat de 1/(1-g) ori (de 10 ori pentru g = 0,9) înainte de a-şi pierde orientarea în 
raport cu direcția inițială de iradiere şi a migra pe un drum aleatoriu. În timpul primelor 
10 evenimente de împrăştiere, fotonul penetrează în țesut, iar în timpul celor 90 de eve- 
nimente de împrăştiere ulterioare înainte de absorbție, fotonul se deplasează pe un drum 
aleator. Calculele de propagare a fotonilor în țesut utilizează coeficientul de împrăştiere 
efectiv. Variația coeficientului de împrăştiere efectiv în funcție de lungimea de undă este 
prezentată în figura 4.4. Alături de prevederile teoriilor Mie şi Rayleigh, se prezintă şi 
măsurători ale lui 7, pentru două țesuturi biologice. Se observă că împrăştierea este im- 
portantă în ultravioletul apropiat, vizibil şi infraroşu apropiat. 

Dacă împrăştierea devine apropiată de împrăştierea înainte, g tinde spre unu, iar 
a(l-g) tinde spre zero. Invers, o valoare g egală cu zero, care apare în cazul împrăştierii 
izotrope (lumina este difuzată aleator în toate direcțiile), implică o împrăştiere efectivă 
100 %. Acest caz (g = 0) se întâlneşte la împrăştierea Rayleigh. Retromprăştierea pură 
este caracterizată de g = -1. De exemplu, un coeficient de împrăştiere scăzut care cauzea- 
ză o împrăştiere izotropă (44 = 10 cm'!, g = 0) este echivalent cu un coeficient de împrăş- 
tiere mare, care cauzează o împrăştiere înainte puternică (4 = 100 cm”, g = 0,9), astfel că 
penetrarea luminii în țesut va fi similară. 

Centrii de împrăştiere biologici au în general valori g apropiate de unitate (adică este 
predominantă împrăștierea înainte a luminii), astfel încât sunt necesare precizii extrem de 
mari la determinarea lui g pentru a'se 1000 
obţine o precizie rezonabilă a coefi- i 3] ei. Sobolan albinos 
cientului de împrăştiere efectiv, 44. i Raa Munte eo 
Imprăştierea luminii de către țesutu- 
rile biologice tinde, să fie predomi- 
nant înainte probabil datorită prezen- 
tei organitelor celulare mari, ca vezi- 
culele lizozomiale, mitocondriile. şi 
membranele interne (de exemplu 
structurile Golgi). Măsurătorile expe- 
rimentăle (Jacques 1989b) confirmă 


3 


ps(1-g) [cm] 


Sel 


Coeficient de imprâştiere redus 


acest lucru pentru straturile din piele 0 1000 2000 3000 ` aoo ` S000 

şi pentru lungimile de undă cuprinse Atom) | 

între 240 şi 633 nm ; Fig. 4.4. Variația coeticientului de 
Fotonii împrăștiați dintr-un fasci» împräştiere redus în functie de 

cul iniţial, colimat se propagă în di- lungimea de undă (Jacques 19968). 


recţii aleatoare descrise de funcția de 

distribuţie unghiulară, Aceşti fotoni împrăștiați contribuie la distribuţia difuză a luminii în 
tesut, care se extinde dincolo de marginile fasciculului incident colimat. Un foton retro- 
împrăștiat din componenta difuză a distribuţiei luminii, care atinge granița țesut-aer la un 
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unghi faţă de normala interioară a țesutului, numit unghlul critic pentru reflexie totală, va 
fi reflectat înapoi în țesut. Unghiul critic este definit de arcsin (1/7), unde 7 este indicele 
de refracție al țesutului, astfel că pentru n = 1,37 (piele) (Verkruysse er al. 1993), 
arcsin(1/1,37) = 46,9. Acest proces de retroreflexie internă totală la graniţa țesut-aer 
pentru lumina perfect difuză conduce la un procent teoretic de 55 % de' retroreflexie 
difuză pentru n = 1,5. Totuşi, un coeficient de retroreflexie difuză poate fi mai potrivit 
pentru iradierea laser a pielii, deoarece lumina în apropierea graniţei nu este perfect 
difuză, ci mai mult direcționată înainte. 

Când apare un eveniment de împrăştiere, unghiul de deflexie % este distribuit 
conform funcţiei de densitate a probabilității, p(9). Împrăştierea luminii în țesuturi este 
descrisă corespunzător de funcția Henyey-Greenstein (Henyey şi Greenstein 1941), 
care este o aproximaţie convenabilă pentru împrăştierea Mie de către particule mari 
cum sunt fibrele de colagen sau structurile celulare mai mari ca lungimea de undă a 
fotonului (Ishimaru 1989): 


Da a 


l-g’ 
p(0)=—— d ATEI (4.4) 
(+g -2g cos0) 
unde 4, este albedo-ul pentru împrăştierea de o singură particulă: 
O = SHa = Es z (4.5) 
Ha T Ls He 


iar 44 = Ma + 4 este coeficientul de atenuare (de extincţie). Albedo-ul şi anizotropia 
depind de funcția de distribuție unghiulară a împrăştierii, p(9): 


O -— „p(6)do, (4.6) 
| p(0)cos do 

a 4.7 

EOZ = 


unde da este unghiul solid elementar. Albedo-ul variază între zero pentru un mediu 
complet absorbant şi unu pentru un mediu care prezintă numai împrăştiere. Din (4.7) 
rezultă că anizotropia variază între zero pentru împrăştiere izotropă, când funcția p(89) 
este constantă, egală cu œ şi unu numai pentru împrăştierea înainte, când funcția p(9) 
este proporțională cu o funcție delta.. 

Un parametru optic adițional este funcția de fază pentru împrăştiere, care exprimă 
funcția de densitate a probabilității ca un foton ce se deplasează pe direcţia s să fie 
împrăştiat pe o altă direcţie s^ Conform conceptului acestui model, propagarea luminii 
poate fi descrisă de teoria transferului radiativ ($ 4.1.2.1). Această teorie impune ca 
centrii de împrăştiere să fie situați unii față de alții la distanțe suficient de mari astfel 
încât ei să împrăștie independent. 

Funcţia de fază pentru împrăştiere p(s, s^ reprezintă produsul între albedo şi funcția 
densităţii de probabilitate ca un foton să fie împrăştiat de pe direcția s pe direcția s şi 
depinde numai de unghiul 0 între s şi s datorită presupunerii că centrii de împrăştiere 
sunt distribuiţi aleator în volumul “țesutului, adică din țesut lipsesc structuri corelate 
spaţial. Astfel (van Gemert ef al, 19898); 

pls,s')= p(0). (4.8) 

Diferite funcții de fază teoretice considerate pentru țesut sunt ilustrate în figura 4.5. 
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Fig. 4.5. Exemple de funcții de fază p(9): (a) împrăștierea izotropă; (b) împrăştierea 
înainte; (c) funcţia de fază Henyey-Greenstein; (d) o aproximare a funcţiei de fază 
£ Henyey-Greenstein (van Gemert et al. 1989a). | 


a) Împrăştierea izotropă prezentată în figura 4.5a este dată de o constantă: 
p(0)= constantă . (4.9) 
b) Împrăştierea uşor înainte poate fi reprezentată de primele două momente ale dez- 
voltării funcției de fază în polinoame Legendre, cu g = 1/6 ales arbitrar — figura 4.5b: 
X p(0)= cons tantă(1+ 3g Cos 0). (4.10) 


c) Împrăştierea înainte conform funcţiei de fază Henyey-Greenstein dată de ecuația 
(4.4) este prezentată în figura 4.5c. i 

d) O aproximare a ecuaţiei (4.4), prezentată în figura 4.5d, are forma: 

P(0)= o,[285(1-cos0)+(1-g). (4.11) 

Primul termen indică o împrăştiere puternic înainte, iar al doilea termen o împrăştiere 
izotropă. ; 

Ambele funcții (4.4) şi (4.11) au fost utilizate pentru caracterizarea împrăştierii de 
către țesuturile biologice. 

Măsurători experimentale ale funcţiei de fază pentru împrăştiere au fost efectuate 
pentru câteva tipuri de țesut (ficat, plămân şi uter) şi sunt prezentate în fisura 4.6. 
Măsurătorile au fost efectuate la 635 nm (laser cu colorant pompat cu laser cu argon) 
(Marchesini et al. 1989). Datele experimentale au fost potrivite şi normalizate cu ajutorul 
unei combinaţii liniare de două funcţii Henyey-Greenstein. 

Rezultatele acestei potriviri arată că împrăştierea țesutului poate fi descrisă cores- 
punzător de superpoziţia a două funcții Henyey-Greenstein, una caracterizată de o com- 
ponentă a împrăștierii înainte, iar cealaltă de o componentă de retroîmprăştiere, con- 
tribuţia principală fiind a acesteia din urmă. Maăsurătorile de distribuție unghiulară a 
împrăștierii au demonstrat că țesuturile moi umane sunt caracterizate de o împrăştiere 
anizotropă, Anizotropia rezultantă a fost aproximativ aceeași (~ 0,7) pentru cele trei tipuri 
de țesut, ceva mai coborâtă decât alte valori măsurate pentru dermă, 0,82 (Jacques er al. 
1987a) şi muşchi, 0,96 (Flock er al. 1987). 
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Ca și coeficientul de absorbţie, coe- 
ficientul de împrăştiere suferă modificări 
dinamice datorită temperaturii. Astfel, a 
fost studiată influența deshidratării şi a dis- 
trugerii termice asupra proprietăților optice 
in vitro ale aortei umane (Gilesiz şi Welch 
1993). Coeficientul de absorbţie a crescut 
cu 20-50 %, în special în domeniul vizibil 
100 atunci când cel puţin 40 % din greutatea 

totală a țesutului a fost pierdută prin deshi- 
dratare. Coeficientul de împrăştiere efectiv 
10 Hs a crescut cu 10-45 % în vizibil şi cu 30 % 
până la 150 % în infraroşu apropiat ca ur- 
mare a încălzirii eşantioanelor de ţesut 
într-o baie cu apă la temperatură constantă 
iH i | (100°C) timp de 300 s. Acest studiu de- 
100 monstrează că deshidratarea şi coagularea 
proteinelor în, timpul tratamentului fototer- 
mic al țesutului sunt factori importanţi care 
10 modifică proprietăţile optice ale țesuturilor. 


100 


10 


picos 8) 


4.1.1.3. Medii cu turbiditate 


terte] În materialele cu turbiditate, lumina 

0 40 80 120 160 este împrăştiată şi absorbită datorită ne- 
9 omogenităților şi caracteristicilor de ab- 

sorbţie ale mediului. Dozimetria laser în 
țesuturile cu turbiditate prezintă o proble- 


= 


01 


Fig. 4.6. Funcția de fază de împrăştiere 
măsurată pentru ficat, plămân şi uter uman. 


Punctele experimentale au fost potrivite şi mă de optică interesanta: Eri 
normalizate cu o combinație liniară de două Să vedem mai întâi care sunt mărimile cu 


funcții Henyey-Greenstein (linia continuă) care operează optica țesuturilor. În afară de 
(Marchesini et al. 1989). Ha Ls Şi g care au fost discutate pe larg până 
acum, precum şi de albedo (œ = 0,99-0,999) 
şi de coeficientul de atenuare: . 
Hi > Ha tHss (4.12) 
care au fost doar menţionate, se introduc în plus raportul între coeficienții de împrăştiere 
şi absorbție, N: 


$ N= H, / Has (4.13) 
care are valori în domeniul 100-1 000, şi drumul liber mediu zo: 
za A: (4.14) 


Aceasta este distanța pe care o parcurge un foton înainte de un eveniment de împrăş- 
tiere sau absorbţie şi are valoarea ~ 10-100 um. 

Abilitatea radiaţiei din roșu și infraroşu apropiat de a penetra adânc în țesut în ciuda 
unui drum liber mediu scurt între interacții se explică prin doi factori: 

a) cele mai multe interacţii sunt mai degrabă evenimente de împrăştiere decât eve- 
nimente de absorbție, şi 

b) aceste interacţii de împrăștiere sunt îndreptate puternic înainte, astfel că fotonul 
netreze în țesut în ciuda multiplelor evenimente de împrăştiere. 


continuă să pe 
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Exceptând poziţiile din apropierea graniţelor țesutului şi a surselor de iradiere, unde 
este posibilă o distribuție spațială rapid variabilă a luminii, în general detaliile anizo- 
tropiei împrăştierii nu sunt importante, astfel că pu, şi g pot fi combinaţi datoritășaşa-nu- 
mitului principiu de similitudine (van de Hulst 1980, Wilson şi Patterson 1986a) într-un 


singur coeficient de împrăştiere efectiv (de transport) dat de (4.3). Drumul liber mediu de 
transport corespunzător este definit ca: 


ZOE SE ING (4.15) 
unde: 


Hr = Ha + Hs = Ha + (178), (4.16) 
este coeficientul de transport [em'!]. 


Raportul corespunzător între coeficienții de împrăştiere efectiv şi de absorbţie este 
definit ca: 


N= de #8) 7 
Ha Ha 

De notat că, dacă g este foarte apropiat de 1, mici modificări ale lui g influențează 
enorm termenul (1-g) şi, de asemenea, coeficientul de împrăştiere efectiv. 

Abilitatea luminii cu lungimea de undă 600-1 300 nm de a pătrunde adânc în ţesut se 
datorează valorilor mari ale albedo-ului şi ale anizotropiei. Această penetrare poate fi 
caracterizată de coeficientul de atenuare efectiv, pyy [cm] sau de inversul său, adâncimea 
de penetrare optică (efectivă), ô [mm]. Pe baza teoriei difuziei ($ 4.1.2.2), rezultă: 


i ] 1 
O e 4.18) 
hy Shala thle] Sur 5 


He ET DAA +4; (l-27 = Gate NE = / Da ji 3 (4.19) 


(4.17) 


unde 
1 ESL 2o 
Dı =r, ; 
* lia tAE) Sur a3 (470) 
este coeficientul de difuzie al fotonilor. 

În fiecare loc de interacţie, probabilitatea împrăştierii este 7/44, adică a(1-g), iar 
probabilitatea de absorbţie este 44/44. Drumul liber mediu de transport tipic pentru tesu- 
turi este 10-1 000 um. 

Cheong et al. (1990) au realizat o compilare cuprinzătoare a proprietăților optice ale 
tesuturilor, publicate până în 1990 (coeficienții de absorbție, de împrăştiere, de atenuare 
totală, de atenuare efectivă şi anizotropie), pentru diferite țesuturi biologice, la o varietate 
de lungimi de undă. Pentru un țesut specific sunt frecvente domenii mari ale parametrilor 
măsuraţi, indicând sensibilitatea şi vulnerabilitatea unor astfel de măsurători la variaţia 
eșantioanelor, aparaturii de detecție, condițiilor de graniță şi a modelului adoptat de 
propagare a luminii. Încrederea în valorile obținute poate fi compromisă de oricare din 
aceşti factori. După 1990, numeroase studii au îmbunătăţit cunoştinţele privind proprie- 
tăţile optice ale ţesuturilor biologice. În tabelul 4.2 sunt sintetizate câteva din valorile 
măsurate ale lui 74, 74 şi g, obținute în special după 1990. Aceste proprietăţi optice sunt 
grupate după lungimile de undă ale laserilor utilizați, începând din ultraviolet şi până în 
infraroșu. Lipsa concordanţei asupra valorilor experimentale obținute de diferiţi cercetători 
pentru acelaşi tip de țesut este o consecinţă a variabilității inerente a țesuturilor biologice, 
ca şi a diferenţelor în tehnicile de măsurare şi a metodelor de preparare a ţesuturilor. 
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Au fost propuse multe tehnici pentru determinarea proprietăților optice ale țesuturilor 
in vitro. Aceste tehnici includ modelarea reflectanței şi transmitanței difuze, măsurarea 
coeficientului de atenuare optică pe eşantioane subțiri de țesut, măsurarea variaţiei spa- 
țiale a reflectanței difuze a țesutului prin spectroscopie cu rezoluție temporală, în care 
este măsurată şi modelată lărgirea temporală a unui impuls de lumină ultrascurtă, tehnica 
laser optoacustică cu rezoluție temporală bazată pe detecția semnalelor tranzitorii de stres 
şi, mai recent, măsurarea retroîmprăştierii coerente a țesuturilor şi a puterii retroîmprăş- 
tiate în reflectometria de coerenţă coborâtă. 


Tabelul 4.2. Proprietăţile optice ale țesuturilor biologice pentru lungimile de undă 
ale laserilor folosiţi în biofotonică 


Laser N Tesut Ha us g Bibliografie 
nm cm! cm! 
ArF 193 cornee de vită 2 700 Puliafito et al. (1985) 
ArF 193 cornee de om 13 000 Furzikov et al. (1990) 
parțial uscată 
ArF 193 cornee de vită 39 900 Pettit şi Ediger (1996) 
ArF 193 os 2 000 Sviridov et al. (1995) 
Nd:YAG 213 cornee de vită 21 400 Pettit şi Ediger (1996) 
arm. a 5-a 
KrCl 223 cornee de om 1 300 » Furzikov et al. (1990) 
parțial uscată 
KrF 248 cornee de vită 210 Puliafito et al. (1985) 
KrF 248 cornee de om 650 Furzikov et al. (1990) 
parțial uscată 
KrF 248 os 300. Sviridov et al. (1995) 
KrF 248 vascular normal 450 Cross et al. (1987) 
KrF 248 aterom 420 Cross et al. (1987) 
XeCl 308 aortă de porc 230 Gijsbers et al. (1991b) 
(2,5 
J/em?) 
XeCl 308 aortă de porc 280 Gijsbers et al. (1991b) 
(4 J/cm® 
XeCl 308 aortă de porc 380 Gijsbers e al. (1991b) 
(5 J/cm?) 
XeCl 308 vascular normal 320 Cross et al. (1987) 
XeCl 308 aterom 310 Cross et al. (1987) 
N3 337 ficat uman 78 430 0,83. Roggan et al. (1995a) 
Na 337 ficat de porc 93 230 0,83 Roggan et al. (1995a) 
N2 337 ficat de vită 93 400 0,92 Roggan etal. (1995a) 
N3 337 materie albă 15 370 0,91 Rogganetal. (1995a) 
cerebrală umană 
N3 337 prostată umană 21 300 0,89 Roggan et al. (1995a) 
N; 337 prostată de câine 16 370 0,90. Roggan et al. (1995a) 
Nd. YAG 355 aterom 16,5 iz bi Oraevsky er al, (1997) 
arm. a 3-A 
Nd:YAG 355. piele de şobolan 13 180* Vijverberg er al. (1995) 
arm. a 3-a 
Ar 488. ficat de şobolan 12,2 173,5 0,93 Parsaeral (1989) 
Ar 488 polip (dur) 4,3 270 0,91  Rogpan eral. (1995a) 
Ar 488 polip (moale) 3 80 0,91 


: Roggan et al. (1995a) 
ae 488 os uman 1,3 190 0,87 Roggan ez al. (1995a) 
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Laser A Tesut Ha Us 
nm cm" cm” 
Ar 514 polip (dur) 3,9 260 
Ar 514 polip (moale) 2.5 70 
Ar 514 os uman 1,3 190 
Ar 514 ficat uman 18,9 285 
Ar 514 plămân uman 25,5 356 
Ar 514 muşchi uman 11,2 „530 
Nd:YAG 532 aterom 3,53 36,5* 
arm. a 2-a 
Colorant 577 piele 2,8 215 
Colorant 577 sânge 324 500 
Colorant 577 epidermă 18,5 480 
Colorant 577 dermă 22 210 
Colorant 577 sânge 354 468 
He-Ne 633 piele | 200 
He-Ne 633 sânge 3 650 
He-Ne 633 ficat de şobolan 6,5 143,7 
He-Ne 633 miocard de câine 2 161 
Colorant 635 ficat uman 23 313 
Colorant 635 plămân uman 8,1 324 
Colorant 635 uter uman 0,35 394 
Colorant 635 piele 1,8 244 
Diodă 800 ficat de şobolan Și 97 
Diodă 810 epiteliu pigmen- 150 
tar retinian 
Diodă 840 piele 0,5 37 
Diodă 840 sânge 5 120 
Diodă 850 ficat uman 0,3 200 
Diodă 850 ficat de porc 1,4 100 
Diodă 850 ficat de vită 0,5 120 
Diodă 850 materie albă 0,8 140 
cerebrală umană 
Diodă 850 prostată umană 0,6 100 
Diodă 850 prostată de câine 0,6 130 
Diodă 850 muşchi (piept de 0,2 70 
curcan) 
Nd:YLF 1053 cornee 0,1 
Nd:YAG 1064 ficatdeşobolan 5,9 60,9 
Nd:YAG 1064 aterom 0,15 4,85* 
Nd:YAG 1064 miocard de câine 0,4 175 
Nd:YAG 1064 ficat uman 0,3 150 
Nd:YAG 1064  ficatde porc 0,5 80 
Nd:YAG 1 064 ficat de vită 0,4 100 
Nd:YAG 1064 materie albă 0,4 110 
cerebrală umană 
Nd:YAG 1064 prostată umană 0,3 80 
Nd:YAG 1064 prostată de câine 0,4 110 
Nd:YAG 1064 muşchi 0,4 80 
(piept de curcan) 
Nd:YAG 1064 miocard de câine 0,4 180 
Nd:YAG 1064 miocard de vită 0,3 140 
Nd YAG 1064 miocard de porc 0,3 130 
NA:YAG 1064 “miocard uman 0,4 250 


0,96 
0,98 


0,96 


g Bibliografie 


0,92 Roggan et al. (1995a) 

0,91 Roggan et al. (1995a) 

0,87 Roggan et al. (1995a) 
Marchesini et al. (1989) 
Marchesini et al. (1 989) 
Marchesini et al. (1989) 
Oraevsky et al. (1997) 


0,8 Jacques şi Keijzer (1991a) 
0,98 Jacques şi Keijzer (1 991a) 
0,787 Verkruysse et al. (1993) 
0,787 Verkruysse er al. ( 1993) 
0,995 Verkruysse et al. (1993) 
0,95 Rütten et al. (1995) 
0,975 Rütten ef al. (1995) 
0,95 Parsa et al. (1989) 
0,93 Pickering et al. (1993) 
0,68 Marthesini et al. (1989) 
0,75 Marchesini et al. (1989) 
0,69 Marchesini et al. (1989) 
Marchesini et al. (1989) 
0,94 Parsa'et al. (1989) 
Berger (1997) 


0,78 Rütten er al. (1995) 
0,85 Rütten et al. (1995) 
0,95 Roggan ef al. (1995a) 
0,96 Roggan et al. (1995a) 
0,92 Roggan ef al. (1995a) 
0,95 Roggan et al. (1995a) 


0,94 Roggan etal. (1995a) 
0,96 Roggan et al. ( 1995a) 
0,94 Roggan et al. (1995a) 


Bille et al. (1992) 
0,92 Parsa et al. (1 989) 
* Oraevsky et al. (1997) 


0,975 Splinter et al. ( 1995) 


0,93 Roggan et al. (1995a) 
0,97 Roggan et al. (1995a) 
0,90  Roggan et al. (1995a) 
0,95 Roggan et al. (1995a) 
0,95 Roggan et al. (1995a) 
Roggan et al. (1995a) 
Roggan et al. (1995a) 


Roggan et al. (1995a) 


0,965 Roggan et al. (1995a) 
0,965 Roggan et al. (1995a) 
0,95 Roggan et al. (1995a) 
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Laser A Tesut Ha W g Bibliografie 
nm cm” cm! 
Nd:YAG 1064 polip (dur) 0,2 120 0,94 Roggan et al. (1995a) 
Nd:YAG 1064 polip (moale) 0,2 50 0,93 Roggan etal. (1995a) 
Nd:YAG 1320 ficat de şobolan 6,6 44,2 0,91 Parsa et al. (1989) 
Er:sticlă 1 540 cornee 8,6 Brinkmann et al. (1992) 
Tm:YLF 1 950 arteră 90 Esterowitz et al. (1990) 
coronariană 
Tm:YSGG 2.020 arteră 37 Esterowitz et al. (1990) 
coronariană 3 
Ho:YAG 2100 ficat de şobolan 27,2 24,5 0,80 Parsa er al. (1989) 
Ho:YAG 24100 os 14,3 Romano et al. (1994) 
THC:YAG 2100 cornee 16,5 Brinkmann et al. (1992) 
HF 2910 cornee 12 500 Valderrama et al. (1989) 
Er:YAG 2940 os 2 000 Romano et al. (1994) 
Er:YAG  : 2940 colagen 1 330 Forrer et al. (1993a) 
Er:YAG 2940 hidroxiapatită 648 Forrer et al. (1993a) 
Er:YAG 2940 os cortical 2 413 Barton er al. (1997) 
CO, 10 600 dermă 780 Ross et al. (1997) 
CO, 10 600 colagen 222 Forrer et al. (1993a) 


CO, 10.600. hidroxiapatită 3 475 Forrer et al. (1993a) 


* Valorile indicate reprezintă 4, 


Indiferent de modelul particular de transport al luminii utilizat, predicția precisă a 
distribuției fluxului de lumină în corp depinde crucial de -disponibilitatea valorilor 
coeficienţilor de transport ai radiației 4a şi 4s, de preferat in vivo. 

yMăsurătorile recente efectuate de Matcher e al. (1997) justifică aserţiunea că proprie- 
tățile optice ale țesuturilor măsurate in vitro sunt în general imprecise şi nu pot fi aplicate 
fără reţinere ţesuturilor vii, deoarece fie proprietăţile optice sunt modificate după excizie 
de procedurile de păstrare şi manipulare, fie tehnicile de măsurare sunt depăşite. Astfel, 
prin spectroscopie cu rezoluție temporală s-a măsurat in vivo valorile coeficienţilor de 
transport (He 445) pentru brațul anterior, gambă şi cap la un om adult, între 760 şi 900 nm. 
S-au obţinut următoarele valori: (4) = (11-5,1)-10%4 [cem] pentru brațul anterior, 
(16-8,9):10°4 [em] pentru gambă şi (14,5-6,5).10%4 [cm] pentru cap, unde A, este 
măsurată în nm. Interesul pentru dependența de lungimea de undă a lui 4; provine din 
posibilitatea măsurării saturației absolute a hemoglobinei în cap atunci când 
retroreflexia difuză cu rezoluţie spaţială este folosită pentru măsurarea coeficientului de 
atenuare efectiv al țesutului 4y La 800 nm, autorii menționați au obținut 44, = 0,23 cm! 
şi ps = 6,8 cm"! pentru braţul anterior, 4a = 0,16 cm”! şi us = 9,4 cm'! pentru cap şi 
Ha = 0,17 cm”! şi His = 9,4 cm“ pentru gambă. Aceste valori diferă substanţial de datele 
publicate in vitro. În particular coeficienţii de transport pentru cap sunt substanţial mai 
mici decât valorile raportate anterior pentru materia cerebrală a omului adult şi a osului 
cortical al craniului de porc, măsurate in vitro. 

x Exemplificăm în continuare cu câteva studii efectuate pe țesuturi cu turbiditate. Parsa 
el al, (1989) au investigat proprietăţile optice ale ficatului de şobolan între 350 şi 2 200 nm. 
Coeficientul de absorbţie prezintă câteva vârfuri, la 420 şi 550 nm, cu valori medii de 77 
şi respectiv 20 cm, care coincid cu absorbţia dezoxihemoglobinei. În regiunea infraroşie, 
două vârfuri semnificative de absorbție apar la 1 420 şi 1 940 nm, cu valori 44 medii de 27 
şi respectiv 73 cm”, Aceste vârfuri corespund benzilor de absorbție ale apei. In afara 
acestor caracteristici, spectrul lui 4 este aproape constant (6 em'!) între 650 şi 1 300 cm” 
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(în Rreastra terapeutică). Împrăştierea este mai mare la lungimi de undă mai mici, având 
o valoare de vârf la 420 nm, şi scade lin în spectrul vizibil şi infraroşu apropiat la un nivel 
de = 34 cm"! la 1 800 nm. Anizotropia are valori relativ mari şi uniforme. În spectrul vizi- 
bil, anizotropia creşte de la ~ 0,88 la 0,94 şi rămâne la această valoare până la lungimea 
de undă de 750 nm. Apoi, anizotropia scade uşor în infraroşu apropiat, spre o valoare 
medie de 0,90 la 1 800nm. *: 

Figura 4.7 prezintă proprietăţile optice de absorbţie şi împrăştiere ale sângelui total 
(hematocritul = 0,41-0,43) (Jacques şi Keijzer 1991a). La 577 nm, oxihemoglobina prezintă 
un coeficient de absorbție de 324 cm'! şi un coeficient de împrăştiere efectiv de ~ 10 cm! 
Deoarece anizatropia sângelui este de aproximativ 0,98, valoarea lui 74 este 500 cm”. 
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„(Jacques şi Keijzer 1991a): fără sânge (Jacques şi Keijzer 199 1a). 


Proprietăţile optice ale dermei domină optica pielii (van Gemert er al. 1989a, Jacques 

şi Keijzer 1991a). Retroîmprăştierea luminii asigură iluminarea care produce colorarea 
naturală a pielii şi protejează totodată partea internă a corpului de o iluminare directă. 
Epiderma împrăştie de asemenea puternic, dar acest fapt nu este apreciat ca atare, 
deoarece epiderma este foarte subţire. Eroarea de a combina epiderma fără melanină cu 
derma fără sânge într-un singur țesut omogen nu este prea mare, Proprietăţile optice ale 
dermei fără sânge sunt prezentate în figura 4.8. 
„Coeficientul de absorbţie 4 şi coeficientul de împrăştiere efectiv us Sunt cei mai 
importanţi parametri, deoarece ei se combină pentru a determina adâncimea de penetrare 
optică — relaţia 4,18. Ei au fost determinaţi prin măsurători cu sfera integratoare a 
transmitanței şi reflectanţei totale, 

In tabelul 4,3 sunt prezentatotproprietăţile optice ale sângelui, epidermei şi dermei 
pentru lungimi de undă din vizibil cuprinse între 415 şi 590 nm, măsurate de Verkruysse 
et al, (1993). Aceste date sunt deosebit de utile pentru determinarea penetraţiei în piele în 


cazul terapiei fotodinamice, biostimulării cu laser sau a distrugerii controlate a unor vase 
de sânge sub piele. y : i 
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Oraevsky et al. (1997) au măsurat, prin tehnica optoacustică laser cu rezoluție 
temporală reflectanța difuză totală R4 (§ 4.1.1.5), coeficientul de atenuare efectiv, Hes Şi 
coeficienții 4a şi 4, pentru ficatul de vită, prostată de câine şi ateromul fibros uman la 
355 nm, 532 nm şi 1 064 nm (UV apropiat, vizibil şi respectiv IR apropiat), corespun- 
zător fundamentalei şi armonicilor a doua şi a treia a laserului cu Nd:YAG. În tabelul 4.4 
sunt prezentate datele pentru ateromul fibros uman avansat. 

Spectrele optice ale unor ţesuturi biologice de animale au fost măsurate de 
Grossweiner et al. (1989) şi Karagiannes er al. (1989) (figura 4.9). 

Muşchiul de vită are o bandă de absorbție puternică lângă 390 nm şi benzi rezolvate în 
vizibil lângă 540 şi 580 nm. Această structură este tipică pentru metaloporfirină şi poate fi 
atribuită mioglobinei. Ficatul de vită prezintă absorbții puternice lângă 410 şi 550 nm, care pot 
proveni de la porfirină. Creierul de vițel are o bandă puternică de absorbție la 430 nm şi un 
vârf mai slab la 540 nm. O suspensie cu celule roşii sangvine de vită în proporție de 1:200 
prezintă maxime ale benzilor de absorbție la 541 şi 577 nm, caracteristice oxihemoglobinei. 


Tabelul 4.3. Proprietăţile optice ale sângelui, epidermei şi dermei 


Lungime de Coeficient de Coeficient de Factor de 
undă [nm] absorbţie [em] împrăştiere [em] anizotropie 
Sânge 

415 3 000 480 -0,995 
500 115 475 0,995 
532 266 473 0,995 
545 330 472 0,995 
560 200 470 0,995 
577 35424 468 0,995 
585 191 467 0,995 
590 69 466 0,995 

Epidermă 
415 330 800 0,743 
500 240 590 0,760 
532 230 530 0,775 
545 200 500 0,780 
560 SAAL) 490 0,785 
577 19(36)* 480 0,787 
585 19(36)* 470 0,790 
590 19(36)* 460 0,800 

“Dermă 
415 3,5 320 0,743 
500 2,6 255 0,760 
532 2,4 240 0,775 
545 2,3 230 0,780 
560 2,2 220 0,785 
577 2,2 210 0,787 
585 22 205 0.790 
590 2.2 200 0.800 

“79 Pentru epiderma pliternic pigmentata = = o a u aae a 


Tabelul 4.4. Proprietățile optice ale ateromului 


532 355 
SAN 0,45 0,285 0,165 

Her [emi] 1,5 20,4 66,2 
Hs [em] 4,85 36,5 72,1 


cm 0,15 3,53 16.5 
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Raportul 44(541 nm)/4,(560 nm) = 1,56 (coeficientul Hufner) este cu aproximativ 4% 
mai scăzut decât valoarea uzuală de 1,63. Multe dintre spectrele pentru 4, au valori 
minime când absorbția atinge valori maxime, Acest efect este atribuit unei secțiuni 


transversale de împrăştiere mai mică pentru particulele absorbante, după cum prevede 
teoria împrăştierii elaborată de Mie (1908). 


22 24 
i8 20| 
"E 14 = 16 
240 5 12 
B 10 12| 
= n 
ai =! 

A = A 
340 580 820 1060 1300 


340 580 820 1060 1300 
Lungime de undă [nm] 


Lungime de undă [nm] 


0 
340 580 820 1060 1300 450 500 550 600 650 700 
Lungime de undă [nm] Lungime de undă [nm] 


Fig. 4.9. Spectrele optice pentru coeficientul de absorbție p, (linie continuă) şi us 
(linie întreruptă) pentru țesuturi biologice de animale: (a) muşchi de vită; (b) ficat 
de vită; (c) creier de vițel; (d) eritrocite bovine (Grossweiner et al. 1989). 


Coeficienţii de absorbţie şi împrăştiere pentru straturi subțiri de țesut din fundul de 
ochi au fost măsurate de Hammer et al. (1995a). În comparație cu alte țesuturi biologice, 
țesuturile oculare posedă proprietăți optice particulare. Aceste proprietăți particulare se 
referă atât la cornee, umoarea apoasă, cristalin şi umoarea vitroasă, cât şi la partea 
posterioară netransparentă a ochiului. Structura fundului de ochi include retina (200 um), 
„piteliul pigmentar retinian (10 um), coroida (250 um) şi sclera (700 um). Au fost 
măsurați coeficientul de absorbţie (linie continuă) şi coeficientul de împrăştiere (linie 
întreruptă) în domeniul 400-1 060 nm pentru retină (g = 0,97) — figura 4.10, epiteliul 


D 
350 450 550 650. 750 850 950 1050 i 


A (nm) 
: ie aa A iar Fig. 4.11, Proprietăţile optice ale 
Fig. 4.10. Proprietăţile optice ale retinei cpiteliului pigmentar retinian bovin 
bovine (Hammer et al. 1995a). 


(Hammer et al. 1995a). 
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pigmentar retinian (g = 0,84) — figura 4.11, coroidă (g = 0,87-0,945) — figura 4.12 şi 
scleră (g = 0,9) — figura 4,13. În timp ce epiteliul pigmentar retinian și coroida au un 
coeficient de absorbţie mare pe întreg domeniul vizibil de lungimi de undă, optica sclerei 
este dominată de împrăştiere, rezultând aspectul său alb. 
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Fig. 4.12. Proprietăţile optice ale coroidei: (a) specimen fără sânge; (b)-(d) țesut de coroidă 
conţinând 30 %, 50 % şi respectiv 70 % sânge total uman (Hammer er al. 19952). 


Fig. 4.13. Proprietăţile optice ale sclerei (Hammer et al. 1995a). 


Proprietăţile optice ale conjunctivei, sclerei şi corpului ciliar au fost măsurate de 
Nemati et al. (1996). Figurile 4.14 şi 4.15 prezintă coeficientul de absorbţie mediu 44 — 
figura 4.14 şi respectiv coeficientul de împrăştiere 44 — figura 4.15 pentru cele trei tipuri 
de țesut menționate. 

Cunoaşterea acestor caracteristici permite abordarea unor aplicații de iradiere laser 
prin scleră, respectiv ciclofotocoagularea trans-sclerală a corpului ciliar (în caz de 
glaucom) şi fotocoagularea trans-selerală a retinei (Vogel et al.. 1991a). În primul caz, 
scopul intervenţiei este de a obține distrugerea epiteliului pigmentar ciliar fără distrugerea 
excesivă a țesutului adiacent. Iradierea trans-sclerală trebuie să pătrundă prin conjunctivă, 
sclera translucidă și prin mușchiul ciliar (care este puternic vascularizat) înainte să atinsă 
epiteliul pigmentar ciliar, Pentru a maximaliza efectele terapeutice, este important să se 
aleagă o lungime de undă de iradiere care prezintă o atenuare relativ scăzută (transmisie 
ridicată) pentru conjunctivă și scleră şi o absorbție mare în epiteliul ciliar. 

Împrăştierea depăşeşte cu mult absorbţia în scleră pentru acelaşi domeniu spectral. De 
exemplu, împrăștierea pentru lungimea de undă a laserului cu argon este de peste cinci 
ori mai mare decât în cazul laserului cu Nd:YAG, Pentru laserii cu lungimi de undă mai 
scurte, transmisia coborâtă a selerei este compensată de mărimea absorbției (termoliza) în 
| ciliar, Aceste rezultate sugerează utilitatea laserilor care emit în vizibil pentru 


corpu 


Optica țesuturilor 73 


ciclofotocoagulare, cu condiția ca să se ia măsuri corespunzătoare pentru mărirea trans- 
misiei prin scleră. Procedura de ciclofotocoagulare a fost încercată cu diferite lungimi de 
undă folosind laseri cu rubin, argon, Nd:YAG şi diode laser, în timp ce pentru foto- 
coagularea trans-sclerală a retinei s-au utilizat laseri cu argon, Nd:YAG şi diode laser. 
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Fig. 4.14. Coeficientul de absorbţie Fig. 4.15. Coeficientul de împrăştiere 
mediu 74 în funcţie de lungimea de undă mediu 44 în funcţie de lungimea de undă 
pentru conjunctivă, scleră şi corpul ciliar pentru conjunctivă, scleră şi corpul ciliar la 


la iepure de casă (Nemati et al. 1996). 5 oL iepure de casă (Nemati et al. 1996). 


După cum s-a văzut, fiecare tip de țesut are o semnătură spectrală unică (de exemplu, 
ficatul este distinct de intestine atât în ceea ce priveşte absorbția, cât şi după modul în 
> care împrăştie lumina). În timp ce diferenţierea între țesuturile normale şi tumori nu este 
„ deloc simplă, discriminarea automată între tipurile normale de țesuturi (de exemplu nervi, 
artere, vene, muşchi) este posibilă, venind în întâmpinarea dorinței medicilor de a înlătura 
rorile privind identificarea greşită a țesuturilor normale. Benaron er al. (1997) au 
demonstrat posibilitatea clasificării în timp real a țesuturilor folosind un efect al căii 
optice, prin modificarea împrăştierii sau absorbției şi deci modificarea lungimii căii 
optice parcurse de fotoni în țesut. Pe baza acestui principiu, autorii au dezvoltat şi testat 
un aparat portabil, care poate distinge cu succes diferitele tipuri de țesuturi. 


p 


4.1.1.4. Indicele de refracție i 
le i i: i 3 


Indicele de refracție n al unui material este definit ca raportul vitezei de fază a luminii 
în vid şi cea în material. Conform teoriei electromagnetice, n = s4? (unde & este 
constanta dielectrică) dacă materialul nu este feromagnetic. Din punctul de vedere al 
opticii, țesuturile biologice sunt considerate ca dielectrice, iar s are înțeles fizic. După 
cum s-a prezentat deja, împrăștierea țesuturilor este cauzată de fluctuații microscopice ale 
indicelui de refracție. 

Cunoașterea cu precizie a indicelui de refracție al țesuturilor este esențială pentru 
determinarea propagării luminii în țesuturi şi permite o planificare corespunzătoare a 
tratamentului sau chirurgiei cu laser. De asemenea, în multe cazuri, indicele de refracție 
al țesutului uman reprezintă un factor important în diagnosticare. De exemplu, indicele de 
refracție al stratului cornos (stratum corneum) al pielii este legat de conținutul de apă din 
țesut. În plus, variaţia locală a indicelui de refracție determină contrastul în imaginile 
obținute prin tomografie cu coerenţa optică. 


————. a $ m , 
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Împrăştierea puternică, turbiditatea optică şi neomogenităţile țesutului împiedică 
utilizarea tehnicilor tradiționale pentru măsurarea indicelui de refracție, ca interfero- 
metria în lumină albă, dispersia prin prismă şi metodele de reflexie pentru specimenele 
transparente, i 

Indicele de refracție n al țesutului este important lângă granițele neadaptate, ca de 
exemplu interfața aer-țesut la suprafața țesutului. În măsurătorile de reflexie pot interveni 
două efecte de suprafață. 

a) Neadaptarea indicilor de refracție la suprafață dă naştere reflexiei directe (Fresnel) 
a suprafeţei, Ra ă unui fascicul extern incident pe suprafață. Pentru lumina nepolarizată 
incidentă pe o suprafață plană, reflexia directă este: 


R, =(=n) /(U+n), (4.21) 


fiind egală cu 0,0243 (2,43 %) pentru n = 1,37 (piele) sau 0,04 pentru n = 1,5 (sticlă). 
Reflexia directă furnizează fotoni care nu au interacționat cu interiorul țesutului şi 
deci poate furniza informaţii despre rugozitatea suprafeței şi a indicelui de refracție 
al țesutului, dar nu şi despre proprietăţile optice de absorbție sau împrăştiere ale țesu- 
tului intern. 

b) Importantă de asemenea este reflexia internă a fotonilor ce se propagă în țesut şi 
care interceptează granița țesut-aer la un unghi oblic. Reflexia internă totală reflectă de 
obicei cam 50 % din numărul total de fotoni ce provin din țesut şi ating suprafața de 
separație. Acest lucru micşorează numărul de fotoni ce scapă din țesut ca reflexie difuză 
observabilă (Flock et al. 1989a). Fotonii reflectați oblic tind să rămână lângă suprafața 
țesutului şi contribuie semnificativ la rata fluenţei de sub suprafaţa țesutului (Jacques er 
al. 1987a, Flock et al. 1988, Motamedi et al. 1989). Anderson er al. (1989) au analizat 
modul în care indicele de refracție influențează reflexia internă. De asemenea, efectul ru- 
gozității suprafeţei influențează reflexia internă (Lekner şi Dorf 1988). 

Hale şi Querry (1973) au prezentat rezultatele măsurătorilor experimentale asupra 
indicelui de refracție pentru apă în regiunea spectrală cuprinsă între 200 nm şi 200 um 
(figura 4.16). De remarcat variația rapidă a indicelui de refracție în jurul lungimii de undă 
de 2,95 um, acolo unde emite laserul cu Er:YAG. 

Indicele de refracție a fost măsurat de Bolin et al. (1989) pentru câteva țesuturi de 
mamifere la 630 nm prin folosirea unei fibre optice fără înveliş implantată în eşantionul 
de țesut. S-a măsurat distribuţia unghiulară a luminii emisă de această fibră în țesut, 
rezultând pentru muşchiul de vită un indice de refracție de 1,412 şi pentru țesutul adipos 
bovin un indice de refracție de 1,455. Aceste măsurători pot supraestima indicele de 
refracție, Pentru alte țesuturi, indicele de refracție măsurat este indicat în figura 4.17. n 
variază la 632,8 nm între 1,38 şi 1,41, cu câteva excepții (ficat uman, rinichi uman şi 
țesut adipos de vită). 


O expresie aproximativă pentru indicele de refrecție, care indică efectul conținutului 
de apă în țesut este (Wilson și Jacques): 


n= 1,53=0,2W , (4.22) 


unde W este conţinutul de apă în grame pe greutatea totală în grame. Țesuturile cu 
conţinutul de apă de 70 % sau 80 % vor avea indicii de refracție de 1,39 şi respectiv 
1,37, Aceste valori sunt în concordanță cu măsurătorile experimentale efectuate de 
Bolin er al, (1989). 
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Fig. 4.16. Indicele de refracție al apei pentru regiunea spectrală 
0,2-200 um (Hale şi Querry 1973). 
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"Fig. 4.17. Valorile indicelui de refracție pentru patru specii şi diferite 
tipuri de ţesuturi (Bolin et al. 1989). 


O altă metodă de măsurare a indicelui de refracție pentru țesuturi se bazează pe 
reflexia internă totală (Li şi Xie 1996). Pentru lungimea de undă a laserului cu He-Ne 
(632,8 nm), aceşti autori au măsurat următorii indici de refracție: apă — 1,322; sânge 
uman —'1,426; muşchi de porc (1) — 1,380; muşchi de porc (2) — 1,460; țesut adipos de 
porc — 1,493; albuş de ou (lichid) — 1,342; albuş de ou (coagulat) — 1,364. Muşchiul de 
porc notat cu (1) şi (2) reprezintă acelaşi eşantion cu striațiile țesutului orientate fie 
paralel, fie perpendicular pe interfață. Valorile experimentale obținute astfel sunt ceva 
mai mari decât cele determinate de Bolin er al. (1989), probabil datorită variaţiei de la 
eșantion la eșantion și a tipurilor diferite de țesuturi. 
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y- 4.1.1.5. Reflectanţa 


Reflectanța totală a suprafeței, Rẹ, a unui țesut iradiat are două componente: reflec- 
tanța directă a suprafeței (Fresnel), Ra datorită interfeței aer-țesut şi reflectanța difuză 
totală, Ra, ce are ca origine radiația retroîmprăştiată din țesut şi care părăsește interfața 
țesut-aer. Aşadar, 

RSR Ra: (4.23) 

Reflectanța Fresnel, dată de relația (4.21), variază între 2 % pentru apă (n = 1,33) şi 4% 
pentru sticlă (n = 1,5). Restul de 96-98 % din radiaţia incidentă pătrunde în țesut, unde 
este absorbită şi împrăștiată. O parte. din radiația împrăştiată reuşeşte să părăsească 
țesutul, dând naştere refleotanței difuze totale. Ry depinde de numărul de evenimente 
efective de împrăştiere pe un eveniment de absorbţie în țesut, adică N” = 74/74, — relaţia 
(4.17). Reflectanţa difuză se poate calcula dacă sunt cunoscute proprietăţile optice ale țe- 
sutului. Conform teoriei difuziei, reflectanţa difuză este dată de (Profio 1989): 

Ry =(1-2D, /1)/(1+2D, 71), (4.24) 
unde Da este coeficientul de difuzie — relația (4.20), iar 7 este lungimea de difuzie din 
teoria difuziei, Măsurători de eşantioane pe ţesut animal au dat valori ale Ry cuprinse 
între 0,18 pentru creier şi 0,60 pentru ficat la 633 nm. Valoarea lui Dy variază între ~ 0,05 
şi 0,06 cm pentru creier, rinichi sau muşchi şi 0,03 cm pentru ficat. 

Reflectanţa şi transmitanța difuză (Ry şi respectiv 74) a radiaţiei laser în țesut, care 
formează remitanța, depind puternic de proprietăţile optice ale țesutului, Astfel, pentru un 
volum de țesut dat, R4 creşte cu N” adică pentru o valoare 4a fixă, Ru creşte dacă 4 creşte 
sau g se micşorează (Groenhuis er'a/. 19833). Similar, pentru condiții de împrăştiere fixe, 
reflectanța difuză se micşorează dacă absorbția țesutului creşte. Invers, transmitanța difu- 
ză, Ta, printr-un țesut de grosime dată, creşte dacă 7 sau 44 se micşorează sau dacă g 
creşte. Adaptarea indicelui de refracție al mediului extern măreşte ieflectanța difuză cu 
aproximativ 10-20 % şi măreşte de asemenea corespunzător transmitanța difuză. 

4 i. i l Au fost propuse mai multe modele 
numerice sau analitice care descriu relaţia 
„1 între parametrii Ry Ta R şi Ty (Re şi Te 
~ sunt reflectanța și respectiv transmitanța 
datorită difuziei laterale a luminii) şi pro- 
prietăţile optice ale țesutului, 44 4 e şi 

“n. Caracteristicile spectrale ale remitanţei 
difuze din țesut sunt rezultatul corelării 
complexe între absorbția intrinsecă şi 
proprietățile de împrăştiere ale țesutului, 

iar în cazul țesutului omogen, depind de 


0,5 


Reflectanța difuză, Rd 


0- asemenea de distribuția cromoforilor şi a 

1 10 i e A ăla centrilor de împrăştiere împreună cu geo- 

N metria sursă-țesut-detector. Astfel, carac- 

Fig, 4,18. Dependenţa reflectanţei difuze în teristicile metabolice, fiziologice şi/sau 
funcție de N/(Wilson și Jacques 1990), structurale ale țesutului, adică caracteris- 


ticile biologice şi clinice de interes deter- 
mină proprietăţile de absorbţie și împrăştiere intrinsecă ale țesutului, care, la rândul lor, 
furnizează parametrii observabili care se măsoară, În cazul diagnosticării optice este ne- 
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cesară rezolvarea problemei inverse, adică să se deducă proprietăţile optice şi prin urmare 
parametrii biologici din măsurători ale remitanței difuze (Wilson şi Jacques 1990). x 
Relaţia unică între Ry şi N” într-un mediu omogen semiinfinit este prezentată în 
figura 4.18. Punctele reprezintă R, = (Ry + RA şi au fost calculate prin simulări Monte 
Carlo pentru o serie de proprietăți optice: 44 variază între 0,1 şi 1 cm”, 4, între 1 şi 
1 000 cm", iar g este egal cu 0,7 sau 0,9. Sunt prezentate determinările atât pentru 
condiții de graniță adaptate (R/= 0), cât şi neadaptate (Rp = 0,025) (țesut-aer, n = 1,37 
pentru un conţinut de apă de ~ 80 %. Liniile reprezintă soluțiile teoriei difuziei obținute 
de-Patterson er a. (1989b). Variaţiile indicelui de refracție de la țesut la țesut sunt de 


cel mult câteva procente, astfel că aceste curbe sunt reprezentative pentru cele mai 
multe țesuturi. 


Flock er al. (1989b) au comparat reflec- 
tanța difuză măsurată prin două tehnici ex- 
` perimentale cu valorile calculate prin simu- 
lări Monte Carlo, şi teoria difuziei. (figura 
4.19). Rezultatele calculelor prezintă o bună 
concordanță pentru medii cu împrăştiere 
foarte puternică. Pentru un albedo mai mic 
de 0,99 rezultatele experimentale confirmă 095 096 097 098 099 1,00 
estimările teoretice. În schimb, pentru valori Albedo, wo 
ale albedo-ului mai mari de 0,99, rezultatele 
obținute cu tehnica sferei integratoare se si- 
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Fig. 4.19. Variația reflectanței difuze în 
funcţie de albedo. Măsurătorile 


tuează sub valorile prezise teoretic, în timp experimentale sunt comparate cu 
ce măsurătorile efectuate cu fibra optică _ simulările Monte Carla şi teoria difuziei: 
sunt în continuare într-o concordanță exce- pentru medii cu împrăştiere puternică 
lentă cu valorile calculate. „ (Plocket al.'1989p). 


Informaţii suplimentare asupra proprietăţilor optice ale țesuturilor se pot obţine prin 
măsurarea dependenţei radiale a reflectanței difuze locale, Rr). Pentru adâncimi mai 


mari decât o adâncime de penetrare efectivă 6, dependenţa radială a reflectanței este 
(Wilson şi Jacques 1990): 


Ru(r)a a EDC ugn). A (4.25) 


Valoarea indicelui my este de 0,5, 1, 2 sau 3, după modelul utilizat la deducerea acestei 
ecuaţii. Teoria difuziei şi simularea Monte Carlo, care au fost utilizate Cu succes în 
numeroase studii asupra țesuturilor, prezic m = 2 (Patterson er al. 1989a, Patterson et al. 
1989b). Această relație între 5 şi Rr) poate fi aplicată direct în dozimetria clinică pentru 
terapia fotodinamică, la care adâncimea de penetrare optică este un factor determinant 
Pentru obținerea răspunsului adecvat al tumorii sau pentru fotocoagulare, unde adâncimea 
de penetrare a radiaţiei determină puterea maximă care poate fi aplicată fără carbonizare 
sau ablaţie. ru aaa ir RA SOAN 

%Coeficienții de absorbție şi împrăştiere efectivă Ha Şi H, pot fi exprimati în funcţie de 
Hej Şi N' astfel: 


a RR n ţii (4 28) 
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Fig. 4.20. Determinarea neinvazivă a 
proprietăților optice ale țesutului 


(Wilson şi Jacques 1990). 


în conformitate cu relaţiile (4.17) şi (4.18). 
Astfel, 4a și 4, pot fi determinaţi neinvaziv 
prin măsurarea lui Ry care determină N’ con- 
form figurii (4.17) şi a dependenţei radiale a 
reflectanţei difuze locale, care determină coe- 
ficientul de atenuare efectiv, 74; Figura 4.20 
arată reprezentarea lui 4f în funcție de Ry 
pentru diferite valori ale lui 44 şi 74, bazată pe 
simularea Monte Carlo. Aşadar, măsurarea 
parametrilor 74; şi Ra determină o pereche uni- 
că de proprietăți optice 7 şi u, ale țesutului. 
În această manieră este posibilă aplicarea 
spectroscopiei neinvazive la țesuturile cu tur- 
biditate, în ciuda distorsiunilor spectrale intro- 
duse de împrăștierea luminii. 


Y-Pentru țesuturile din fereastra terapeutică, determinarea proprietăţilor optice ale 
țesutului este posibilă dacă volumul țesutului este suficient de mare astfel încât să fie 
evitate efectele de margine (N’ să fie determinat de R4). Măsurarea lui RAr) în funcţie de 
r oferă posibilitatea localizării spațiale (în adâncime) a cromoforilor în mediile cu un 
singur strat. Cea mai răspândită aplicaţie este spectroscopia pielii prin reflectanță difuză. 
In modelul cu două straturi, în care absorbţia stratului superior este mai mare decât cea a 
stratului inferior (presupunând o împrăştiere echivalentă şi că grosimea stratului superior 
este mai mică decât adâncimea de penetrare optică 6), coeficientul de absorbţie al 
stratului inferior poate fi obținut prin reprezentarea R„r) în funcţie de r, pentru r mai 
mare decât grosimea stratului superior (Nossal eż al. 1989, Taitelbaum et al. 1989). X- 

YReflectanța totală a pielii este prezentată în figura 4.21. Se observă că în domeniul 
spectral vizibil şi infraroşu apropiat componenta reflectată din interiorul țesutului depă- 


şeşte cu mult reflectanța directă. 
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Fig. 4.21, Reflectanța spectrală a pielii umane, 


«— Reflectatã din interiorul tesutului 
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pentru piele albă (linie 


continuă) şi piele cu pigmentație închisă (linie întreruptă) (Welch 1984). 


Reflectanţa directă depinde numai de indicele de refracție dacă suprafaţa este consi- 
derată optic netedă, Totuşi, în practică, ea depinde puternic de structura suprafeţei şi de 
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condițiile de iluminare, datorită rugozității şi neregularităților optice ale suprafeţei. În 
general, rugozitatea suprafeței micşorează reflectanța directă şi măreşte reflectanța difuză 
(Ishimaru 1989, Lekner şi Dorf 1988). Cu excepția reflectometriei oculare, s-au efectuat 
puţine investigații pentru aplicarea clinică a reflexiei directe a țesuturilor. 4 

Nishioka er al. (1988) au studiat dependența reflectanţei directe în funcţie de unghiul 
de incidenţă al luminii în țesutul esofagian şi au arătat că rugozitatea suprafeței disper- 
sează lumina, ceea ce implică riscul distrugerii țesutului datorită fasciculului laser reflec- 
tat. Acest efect nedorit poate fi eliminat sau redus prin utilizarea unui mediu care adap- 


"tează indicii de refracție la suprafața țesutului. De exemplu, iradierea prin intermediul 


unui strat de apă (n = 1,33) reduce reflectanța directă sub 0,1 %. 

Reflectanța directă depinde şi de modificările proprietăților optice ale țintei în timpul 
iradierii laser. Astfel, Nishioka şi Domankevitz (1989a) au demonstrat că reflectanța 
ficatului poate creşte de câteva ori în urma iradierii cu un laser cu holmiu şi că unele 
modificări ale reflectanței induse de laser devin permanente. În plus, reflectanța a conti- 
nuat să crească în urma iradierii cu mai multe impulsuri laser, sugerând că unele modifi- 
cări devin cumulative. 

Reflectanța țesutului în timpul ablaţiei laser este un factor potenţial important pentru 
determinarea cantităţii din energia laser incidentă care este cuplată în țesut. Este probabil 
ca iradierea laser să inducă modificări ale reflectanței în timp ce temperatura țintei creşte, 
iar compoziția sa (în special conținutul de apă) să fie modificată. Cantitatea din energia 
laser incidentă cuplată în țesut poate fi şi mai mult micşorată de către materialul ejectat 
prin ablaţie, care poate absorbi sau reflecta radiaţia laser. 

O înregistrare reprezentativă a reflectanței în 
funcţie de timp pentru o expunere radiantă de 70 s 
J/cm? este arătată în figura 4.22. Dispozitivul 


[9%] 


experimental utilizat nu poate discerne dacă 5 

creşterea reflectanței totale reprezintă o creştere 2:20 

a reflectanței directe şi/sau a reflectanţei difuze. Ş 

Reflectanţa inițială este de 8 % dar, după o %10 

întârziere de 40 us, reflectanța începe să crească ~“ 0 

şi atinge o valoare de patru ori mai mare decât 0 100 200 300 400 
cea iniţială. Acest aspect al creşterii reflectanţei impis] 

după o anumită întârziere intervine numai dacă Fig. 4.22. Variația tipică în timp a 
expunerea radiantă totală a impulsului laser reflectanței unui specimen de ficat 
depăşeşte 25 J/cm? şi dacă ţinta respectivă nu a iradiat cu laserul cu holmiu, pentru o 
fost expusă anterior iradierii laser. Pentru o expunere radiantă de 70 J/cm 
expunere radiantă mai mică de 25 J/cm?, (Nishioka şi Domankevitz 1989a). 
reflectanța nu variază în timp. 


Dacă expunerea radiantă se măreşte, întârzierea până la creşterea reflectanței se mic- 
șorează, Astfel, dacă întârzierea este reprezentată în funcție de inversul expunerii ra- 
diante, rezultatul este o linie dreaptă (100 us la 50 J/cm? şi ~ 15 us la 250 J/cm’). 

Efectul expunerii radiante asupra reflectanței integrate în timpul impulsului laser 
inițial este prezentat în figura 4.23. Rezultă că reflectanța medie creşte odată cu mărirea 
expunerii radiante până la o valoare de 90 J/cm? şi rămâne constantă peste acest nivel. 

Dacă se aplică mai multe impulsuri laser asupra aceluiaşi loc din țintă, reflectanța 
începe să crească imediat, fără a se mai observa întârzierea specifică cazului unui 
singur impuls laser, În urma aplicării impulsurilor laser succesive, reflectanța de vârf 


poate atinge 50 % din radiaţia incidentă. Aceste observaţii sugerează existenţa efectelor 
cumulative. 
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Modificarea reflectanţei în timp sau de- 
pendenţa. de numărul de impulsuri. laser 
afectează procesul de ablaţie laser în spe- 
cial la valori reduse ale expunerii radiante. 
Creşterea reflectanţei țesutului micşorează 
cantitatea de energie laser introdusă în 
țesut şi în consecință se obțin rate de abla- 
ție mai coborâte. Valoarea de prag pentru 

0 expunerea radiantă care determină creş- 

o 19 200 300. terea reflectanţei totale este mai mică decât 
Expune (rodiant Uema] cea pentru ablația laser, determinată prin 
Fig. 4.23. Efectul expunerii radiante asupra experiențe de pierdere de masă şi deci 
reflectanţei integrate în timpul impulsului creşterea reflectanței apare înaintea abla- 
laser iniţial (Nishioka şi Domankevitz 1989). tiei laser. Reflectanţele ridicate sunt în ge- 
neral asociate cu țesuturile modificate termic (denaturarea sau coagularea proteinelor) de 
către impulsurile laser. Aceste țesuturi modificate măresc componenta difuză a radiaţiei 
retroîmprăştiate. 

Rezultate „similare. privind modificarea reflectanței în timpul iradierii laser a 
sistemelor biologice au fost obţinute de Weinberg er al. (1984), care au examinat reflec- 
tanța retinei la 442 nm în urma fotocoagulării cu un laser cu argon la 514 nm. S-a obser- 
vat o creştere a reflectanţei țesutului după o întârziere care este corelată cu apariţia unei 
zone de coagulare de culoare albă. 


Reflectivitate (%/0] 


4.1.1.6. Difuzia laterală a luminii 


Unele metode de diagnosticare şi terapie cu laseri (de exemplu terapia fotodinamică, 
tratamentele dermatologice şi altele) impun cunoaşterea. difuziei luminii. în ţesut. Un 
parametru util este reflectanța da- 
torită difuziei laterale a luminii, R, 
(Jacques  1989b). Măsurarea inde- 
pendentă a reflectanțelor Rg şi Ry 
„oferă posibilitatea determinării ce- 
„lor două necunoscute esențiale pen- 
tru optica ţesuturilor, respectiv 44 şi 
Hs: În figura 4.24 se prezintă rapor- 
tul R/Ra în funcţie de R, într-o 
„scară dublu logaritmică, pentru anu- 
mite seturi de valori 44, şi 44, care 
Ra gati creează o grilă. Măsurătorile pentru 
Ra şi Rẹ pentru derma fără sânge, 
bazate pe simularea Monte Carlo, 
: specifică o singură poziţie în inte- 
riorul grilei, arătată cu un punct negru. Rezultă astfel valorile lui 24 şi Lis > 4a(l-g) şi deci 
se poate calcula adâncimea de penetrare optică, $ (relația 4.18). Astfel, pentru piele la 
630 nm s-a obținut pa = 2,7 cm şi 44(1-g) = 35,5 emil. rezultând S= 057mm. 


F ig. 4.24. Proprietățile optice determinate 
de Ry Şi Ry (Jacques 1989b). i 
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4.1.1.7. Modificări dinamice ale parametrilor optici 


S-a observat că parametrii optici ai țesuturilor, ca şi indicele de refracție al unor medii 
biologice transparente, sunt dependente de temperatură şi aceste modificări dinamice sunt 
adesea tranzitorii. In consecință, precizia modelelor de interactie laser-ţesut poate fi com- 
promisă dacă nu se iau în consideraţie modificările proprietăților optice ale țesuturilor” în 
funcție de temperatură. Modificările dinamice ale parametrilor optici schimbă distribuţia lú- 
minii şi a temperaturii în țesutul iradiat de laser şi afectează în mod semnificativ fototerapia. 

Interacția laser fototermică cu țesutul poate câuza modificări reversibile şi ireversibile 
în comportarea optică a țesuturilor cu turbiditate: Modificările reversibile sunt legate ide 
temperatură; ele dispar dacă temperatura eşantionului: revine la temperatură 'ambiantă. 
Modificările reversibile şi ireversibile ale proprietăților optice ale țesuturiloi auó tendință 
comună: transmitanța totală scade, iar reflectanța difuză creşte. în timpul iradierii laser. 
Mecanismele modificărilor reversibile induse termic ale proprietăților” optice 'ale 'ţesutu= 
rilor par a fi independente de cele legate de modificările ireversibile: DOM 

Coagularea termică este un proces de 'rată ireversibil cunoscut, prin care expunerea 
țesutului la căldură peste o temperatură de prag sau într-un: anumit intetval:de timp con: 
duce la denaturarea sa ireversibilă. De exemplu, iradierea pielii-cu 20; de impulsuri ale la= 
serului cu Nd:Y AG, la o expunere radiantă de 51 J/em?, produce'o temperatură la'supra- 
față mai mare de 70 °C, care este suficientă pentru coagularea'țesutului' şi-pentru pro= 
ducerea unor leziuni termice vizibile-cu ochiul liber (Lin eral 1996) giy ai „ostili rața 

Scăderea ireversibilă a transmitanței totale şi creşterea 'reflectanţei difuze sugerează o 
mărire a coeficientului de împrăştiere efectiv al țesutului şi o modificare ai coeficientului 
de absorbție. Aceste observaţii sunt consistente pentru diferite tipuri-de țesuturi (Rastegar şi 
Motamedi 1990, Derbyshire er al. 1990, Çilesiz şi Welch 1993; Chambettaz:er al: 1993, 
Pickering er al. 1993, Agah er al. 1991). Cercetările efectuate au arătat că modificările 
parametrilor optici ai țesutului coagulat sunt puternic dependente de 'tipul-de țesut şi că ele 
pot avea un rol major în procesul de optimizare al dozei de lumină în terapia Cu laseri. 

Existența modificărilor optice reversibile dir ţesut în timpul încălzirii laser implică o 
creştere a temperaturii în țesut care afectează comportarea 'sa optică prin alte mecanisme 
decât coagularea şi deshidratarea. Mecanismele posibile şi influența lor asupra dinâmicii 
comportării optice sunt prezentate în- tabelul 4.5 (Welch et al. 1996): “Toate aceste me- 
canisme pot coexista în procesele de încălzire cu laser şi pot contribui cu diferite ponderi la 
dinamica globală a comportării optice a țesutului în timpul iradierii laser (Lin ef al. 1996). 


Tabelul 4.5. Mecanismele posibile responsabile pentru inducerea de modificări reversibile - oi 
în comportarea optică a țesutului în timpul încălzirii laser o ao 


IIDOL SOTS 


E Se 


Mecanism Descriere Influența asupra 
comportării optice i 
Efectul de lentilă termică n(T) Gradient al indicelui de refracție  Micşorarea transmitanței 
sa a E datorită încălzirii neuniforme „Creşterea. reflectanţei . 
Dependenţa de temperatură a. Modificări în mărimea şi/sau „Creşterea transmitanței .. 
coeficientului de împrăştiere forma centrilor de împrăștiere  Mieşorarea reflectanței 


efectiv p, = LCT) -g(T)] datorită Creşterii temperaturii ` "dacă ji, se micşorează) k isa 
Transportul apei +  Deshidratarea locală temporară Creşterea transmitanței 0 
dude cal cal „în timpul iradierii laser”. -| + + Micşorarea reflectanței "71° 
Expansiunea termică i Expansiunea fizică a țesutului.“ Mieşararea transinitanței. i > 


„datorită creşterii temperaturii..-, Creşterea refiectanţei 
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Un mecanism posibil pentru modificările reversibile în comportarea optică a ţesu- 
turilor este dependența de temperatură a indicelui de refracție local. În general, efectul 
temperaturii asupra indicelui de refracție poate fi aproximat prin: 

nlr, z,t)= Ny + AT (r, 202, (4.28) 
unde no este indicele de refracție la temperatura camerei. Se presupune că rata fluenţei 
locale este dependentă numai de r şi z. Gradienţii radiali ai temperaturii se datorează în- 
călzirii neuniforme şi conduc la gradienți ai indicelui de refracție şi deci la efectul de 
lentilă termică în mediul încălzit. Fenomenul de lentilă termică a fost demonstrat în di- 
ferite medii biologice transparente (Motamedi et al. 1988, Lin er al. 1995) ale căror pro- 
prietăți optice sunt dominate de absorbţie. Deoarece gradientul indicelui de refracție deviază 
traiectoriile fotonilor de la drumul lor inițial, lungimea căii optice pentru fiecare foton se va 
mări. Efectul de lentilă termică în țesut induce un răspuns neliniar în comportarea optică a 
țesutului prin micşorarea transmitanței şi creşterea absorbției efective. 

Modificarea indusă termic în forma şi mărimea centrilor de împrăştiere din țesut este 
o altă cauză a comportării reversibile a opticii țesuturilor în timpul încălzirii laser. Aceste 
modificări pot afecta coeficientul de împrăştiere efectiv 4s care este o combinaţie a 
coeficientului de împrăştiere 4 şi a factorului de anizotropie g. Dacă modificările formei 

şi mărimii centrilor de împrăştiere conduc la o micşorare a coeficientului de împrăştiere 
efectiv, va rezulta în consecință o creştere a transmitanței totale şi o micşorare a reflec- 
tanței difuze. Invers, dacă coeficientul de împrăştiere efectiv creşte datorită modificării 
caracteristicilor fizice ale centrilor de împrăştiere, se va înregistra un fenomen opus în 
comportarea optică a țesutului, 

Impulsurile laser pot induce o difuzie tranzitorie a apei, care cauzează deshidratarea 
locală a zonei iradiate. Deshidratarea locală poate întări proprietatea de împrăştiere înain- 
te a țesutului, mărind factorul de anizotropie. Prin mărirea împrăștierii înainte, transmi- 
tanța totală va creşte, având loc o scădere corespunzătoare a reflectanței difuze. 

Expansiunea fizică indusă termic a mediului biologic poate fi o altă cauză pentru 
inducerea de modificări reversibile în comportarea optică a țesutului ca urmare a încăl- 
zirii laser. Deoarece zona încălzită este separată de regiunea rece înconjurătoare, expan- 
siunea termică este mai pronunțată pe direcţia axială în comparaţie cu cea în lungul direc- 
ției radiale. Mărirea volumului țesutului reduce densitatea sa şi în consecință, micşorează 
indicele de refracție. Expansiunea termică măreşte grosimea țesutului şi deci adâncimea 
optică, ceea ce implică reducerea transmitanţei şi mărirea reflectanţei. 

Toţi aceşti factori arată că nu este posibilă reprezentarea modificărilor optice numai 
ca modificări ale coeficientului de absorbție mediu şi a coeficientului de împrăştiere re- 
dus. Modificările neliniare ale proprietăților optice sunt dependente de temperatura loca- 
lă, ceea ce sugerează modificări locale ale proprietăţilor optice, mai degrabă decât pro- 
prietăți optice mediate pe întregul țesut. A 


4.1.1.7.1. Infraroşu 


Lin et al. (1996) au studiat in vitro dinamica comportării optice a pielii umane şi a 
aortei de câine în urma iradierii cu laserul Nd:YAG., Rezultatele demonstrează că proprie- 
tățile optice ale acestor țesuturi cu turbiditate suferă modificări reversibile şi ireversibile în 
timpul încălzirii cu impulsuri laser la 1,06 um. Modificările induse termic ale proprietăţilor 
optice ale țesuturilor determină o reducere a transmitanţei totale şi o creştere a reflectanţei 
difuze, atât pentru eşantioanele proaspete de țesut, cât şi pentru cele aflate în fază de 
precoagulare. Pentru țesutul proaspăt, aceste modificări sunt în general reversibile până la 
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apariția coagulării, apoi ambele modificări coexistă. Astfel, modificările transmitanţei şi 
reflectanţei pot fi reversibile. Componenta ireversibilă observată este produsă de deshidra- 
tarea suprafeţei sau evaporarea apei în timpul încălzirii laser. Pentru țesutul aflat în faza de 
precoagulare, modificările reversibile ale proprietăţilor optice sunt dominante, în timp ce 
modificările ireversibile sunt nesemnificative. Aceste rezultate indică existența comportării 
neliniare a opticii mediilor biologice cu turbiditate în timpul încălzirii laser în impulsuri, 

Modificările induse termic ale reflectanţei difuze pentru eşantioanele de aortă au fost 
mai puțin pronunţate decât pentru specimenele de piele. Această diferență se datorează 
unei combinaţii de factori, care include: a) un coeficient de absorbţie pentru țesutul 
vascular la 1,06 um mai scăzut, de unde rezultă o creştere a temperaturii ceva mai mică 
față de piele; b) țesutul aortei este mai gros optic, datorită coeficientului său de îm- 
prăştiere ridicat la 1,06 um (74 = 200 cm"! pentru aortă față de 4 = 73 cm” pentru piele), 
Prin urmare, o creştere indusă termic relativ redusă pentru împrăştierea efectivă a te- 
sutului vascular nu modifică semnificativ reflectanța difuză observată; c) pielea umană şi 
aorta de câine sunt diferite în structură şi constituenții lor. Contribuţia fiecărui mecanism 
listat în tabelul 4.5 la dinamica comportării optice a țesuturilor variază în funcţie de 
proprietăţile fizice ale țesutului . 

Studiile realizate de Derbyshire er al. (1990) şi Splinter et al. (1991) asupra 
diferenţelor între miocardul coagulat şi cel necoagulat, la lungimea de undă a laserului 
cu Nd:YAG (1,06 um), sugerează o creştere a coeficientului de împrăştiere efectiv şi 
un coeficient de absorbție constant. Splinter et al. (1991) au reuşit să separe cele două 
componente ale lui z, (74 şi g) şi au găsit o creştere importantă a coeficientului de 
împrăştiere şi o descreştere mică, dar semnificativă, a factorului de anizotropie. 
Măsurătorile goniometrice efectuate de Essenpreis er al. (1991) confirmă o descreştere 
semnificativă a anizotropiei (0,94-0,62) în cazul ficatului de şobolan coagulat termic la 
1,06 um. 

Modificările induse termic ale proprietăților optice depind şi de nivelul energiei impul- 
surilor laser. Astfel, dacă iradianța aplicată unui țesut miocardic depăşeşte 2 000 W/cm? la 
1,06 um, se observă o creştere a transmisiei colimate (Splinter et al. 1995). Această redu- 
cere a atenuării a fost interpretată ca o neliniaritate în proprietăţile optice ale țesuturilor în 
funcție de densitatea de putere a iradierii laser. Coeficientul de atenuare a scăzut brusc de 
la 14,2 la 7,3 cm” în jurul iradianţei de 2 000 W/cm?. 

La 2 şi 3 um există modificări — 160 
reversibile care afectează absorbția “E 
în apă. Dacă apa este încălzită, vâr- 2 140 

v 
furile de absorbție înregistrate la $120 
temperatura camerei la 1,94 um şi 
2,94 um se deplasează către lungimi 
de undă mai mici (Welch er al. 
1996). Acest lucru se datorează de- 
pedenţei de temperatură a legătu- 
rilor hidrogenului în modurile de vi- 
brație de deformaţie şi alungire din 0 
molecula de H,O. Rezultatul este 1850 1900 1950 2000 2050 2100 2150 
ilustrat în figura 4.25 de spectrul de Lungimea de undă [nm] 
absorbție al apei în jurul lungimii de Fig. 4.25, Spectrul de absorbție al apei la trei 
undă de 2 um pentru temperatura de temperaturi diferite, înregistrat printr-o cuvă cu 
22°C, 49 °C şi 70 °C. grosimea de 160 um (Welch et al. 1996). 
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Importanța acestui fenomen depinde de lungimea de undă a laserului. Coeficientul de 
absorbție la 2,12 um (laserul cu Ho:YAG) este mai puțin sensibil cu temperatura decât 
cella 2,01 pun (laserul cu Tm:YAG), deoarece se situează pe o parte mai puţin abruptă a 
curbei de absorbție. 

Pentru a vedea care sunt efectele 
modificării spectrului de absorbție 
cu temperatura asupra țesutului, să 
considerăm un laser cu Tm:Y AG cu 
expunerea radiantă de 35,4 J/cm? şi 
durata impulsului mult mai mică 
decât timpul de relaxare termică de 
20 ms (vezi § 5.4.2.3). Presupunând 
confinarea termică (nu există con- 


sifon] scale mu ducție termică imediat după impul- 
0 DAS sul laser, § 4,2.4.3), creşterea tem- 


0 05 1 15 peraturii în funcție de adâncime cal- 
“Adâncimea [mm] culată de Jansen ef al. (1994) este 
prezentată în figura 4.26. In figură 


Co 
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o 


Creşterea. de temperatură [°C] 
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Fig. 4,26. Distribuţia temperaturii în apă de-a lungul ra AER 
axei z, folosind coeficientul de absorbţie constant este indicată de asemenea distri- 
(linie continuă) sau coeficientul de absorbție dinamic” buţia de temperatură ce s-ar obține 
(linie punctată) (Welch etal: 1996). dacă coeficientul de absorbție este 


; $ menținut constant (linia continuă). 
Mieşorarea coeficientului de absorbţie: al apei cu temperatura produce o temperatură 
relativ. constantă în funcție de adâncime: Modificările dinamice ale coeficientului de 
absorbție reduc temperatura! de vârf la suprafață de la 720 °C la 215 °C. În plus, țesutul 
este încălzit la o adâncime mai mare decât cea prezisă de modelul cu coeficient de 
absorbție constant; i ; ah 

Romano et al.-¢1994)-au:remarcat-o ;micşorare a adâncimii de penetrare la 2,1 um 
-după : încălzirea osului cu „un! impuls de „ablaţie. Dacă se ia în consideraţie numai 
evaporarea parţială a: apei (principalul-absorbant); în timpul primului impuls laser, atunci 
contribuția. apei. la absorbție se diminuează şi este de aşteptat o creştere a adâncimii de 
penetrare. De fapt, rolul hotărâtor îl joacă micşorarea coeficientului de absorbție la 2,1 um 
odată cu creşterea temperaturii. În plus, modificările structurale apărute în volumul osului 
iradiat şi încălzit schimbă proprietățile de împrăştiere. Componenta osului care suferă o 
schimbare „structurală permanentă sub influența căldurii este colagenul. Fiind cuprins în 
matricea osului, colagenul este încălzit peste temperatura sa de denaturare (70 °C) şi chiar 
peste-punctul de fierbere:(-300-%C). fără a suferi procesul de ablație. Prin încălzire prelun- 
gită are. loc denaturarea „macromoleculelor. de colagen, rezultând o reducere a volumului 
regiunii încălzite. Consecința directă a reducerii volumului este restrângerea regiunii în- 
călzite şi formarea de goluri în această regiune. Golurile sunt responsabile pentru creşterea 
coeficientului de împrăștiere, conducând la o reducere netă a adâncimii de penetrare. 

"Efectul-modificării coeficientului: d& absorbţie cu temperatura este şi mai dramatic la 
3 um,.Vodopyânov.-(1991) å arătat că, la 2,94 um (laserul cu Er:Y AG); coeficientul de 
absorbție al apei scade monoton dăcă se măreşte energia depozitată pe unitatea de volum 
(figura 4.27), In schimb, la lungimea de undă de 2,79 um a laserului cu Er:YSGG, coefi- 
cientul de absorbţie creşte, uşor la valori. mici ale energiei depozitate şi apoi scade la 
valori mari ale densităţii. de-volum'a energiei, De notat Că, la densități de energie mai 
mari de? tJ/emi, coeficientul de absorbţie la 2,79 um devine mai mare ca la 2.94 um. 
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Datele din figura 4.27 pot fi 
interpretate în termenii modificărilor 
spectroscopice cauzate de o slăbire a 
structurii legăturilor hidrogenului din 
apă datorită înmagazinării de căldu- 
ră. Odată cu absorbția energiei laser, 
vârful benzii de la 3 um se depla- 
sează spre lungimi de undă mai mici; 
de aceea există acea creştere uşoară a 
absorbției inițiale la 2,79 um. Scăde- 
rea globală a coeficientului de ab- 
sorbție la ambele lungimi de undă se ; 
datorează micșorării. intensității inte- Energie, / volum. {k4 Icm] 
grate odată cu slăbirea structurii de 
legătură a hidrogenului. Modificările 
spectroscopice induse persistă până 
la răcirea apei. R ; iii 

Aceste efecte se observă şi mai clar dacă se reprezintă absorbția în funcţie, de lungi- 
mea de undă pentru două temperaturi diferite, ca în figură 4.28, Absorbţia apei scade de 
la aproximativ 10 000 cm" la aproximativ,2 000 cm',la 4 = 2,94 um (laserul cu 
Er:Y AG), dacă temperatura este mărită de la 20 °C la 250 “C. = isp a FERA 

Măsurătorile efectuate dovedesc căpen- o n „Er:YAG .. Bar 
tru modul de alungire simetrică al apei, sec- anoe ena EN 
iunea transversală de absorbție scade şi vâr- 
ful benzii de absorbție se deplasează. spre 
lungimi de undă mai mici dacă creşte erer- oi 
gia înmagazinată (sau temperatura). Astfel, “ 
în timp ce la 2,94 um absorbția scade mono- | 
ton odată cu creşterea energiei depozitate, la ` 
lungimi de undă mai mici de 2,94 um coefi- - 
cientul de absorbție se poate mări la nivele ~ 
de energie depozitată mai mari. Când densi- - 
tatea de volum a energiei depozitate atinge 
Valori suficient de mari, scăderea secţiunii =° 4: 
transversale de absorbție domină asupra “| iii 
deplasării vârfului benzii de absorbție spre = ° 
' lungimi de undă mai mici; în consecință, ~ 
coeficientul de absorbție scade pentru toate ` 


Coeficient de absorbţie [cmi] 


Fig. 4.27. Coeficientul de absorbție al “ 
apei în funcție de energia depozitată! 
(Walsh şi Cummings 1994); 


DRUZE HRGDI 9b agale IES TET lan 


lungimile de undă din banda de 2,94 pm. 0 i 447 iupgimea de undă “limp! oaie 
Influența temperaturii asupra benzii co: "Fig. 4.28. Spectrele de absorbţie ale apei 
respunzătoare modului de alungire simetrică la 30 9C şi 374 °C (Welch et al. 1996). 


poate fi ilustrată prin compararea fazelor solidă, lichidă şi gazoasă ale apei. Pentru apa în 
Stare lichidă la temperatura camerei, maximul benzii se găseşte la 3 490 cm”, semi- 
lărgimea benzii este de aproximativ 400 cm! datorită lărgirii neomogene; iar intensitatea 
este (13.000 + 300) em” (Cummings și Walsh 1993b). Aceeaşi bandă în legătura H rigidă 
din gheaţă are un maxim la 3 200'cm: , este mai îngustă şi este mai intensă decât vârful în 
apa lichidă la temperatura. camerei, În: stare de Vapori, ' deformarea “legăturii H este 
micşorată semnificativ şi intensitatea vârfului benzii este mai mică: cu 'un factor de.10 sau 
mal mare. Maximele benzilor de alungire simetrică şi asimetrică sunt deplasate şi: separate 


86 BIOFOTONICĂ 


la 3 657 cm'!. Aşadar, pentru banda de absorbție corespunzătoare modului fundamental 
de alungire, mărirea temperaturii deplasează vârful spre lungimi de undă mai mici şi 
micşorează marcant intensitatea de absorbție. 

Cercetările recente au arătat că structura legăturii H poate fi afectată de creşterea 
temperaturii pe o scară de timp de picosecunde, Mărirea temperaturii modifică structura 
legăturii H a apei şi cauzează o creştere a transmisiei. În regimul temporal 100 ps-100 ns, 
transparența este atribuită depozitării de energie în stratul de apă. Pentru radiația de 
2,94 um, transmisia a crescut de la 0,15 % la fluență coborâtă până la 90 % la o expunere 
radiantă de ~ 100 J/cm? (corespunzând la £/V = 10 kJ/cm?), când fasciculul laser este 
incident pe o cuvă cu grosimea de 5 um umplută cu apă. Atât impulsurile cu durata de 
100 ps, cât şi impulsurile cu durata de 100 ns au acelaşi efect de transparență spectrală, 
care apare într-un timp scurt, de 10 ps (Vodopyanov 1991). 

Aceste observaţii conduc la o concluzie interesantă. Deoarece pentru vaporizarea apei 
este necesară o densitate de energie de volum de 2,5 kJ/cm;, datele spectroscopice arată 
că, în timpul unui impuls laser de ablaţie, coeficientul de absorbţie efectiv pentru radiaţia 
laserului cu Er:YSGG va fi mai mare decât cel pentru radiația laserului cu Er:YAG. Dacă 
se au în vedere numai spectrele apei la intensități coborâte, concluzia ar fi inversă. 

Datele spectroscopice ale apei prezentate până acum s-au referit la banda de 2,94 um. 
Există măsurători ale efectului temperaturii şi asupra altor benzi de absorbție ale apei. Pe 
scurt, benzile de la 1,4 şi 1,9 um se deplasează către lungimi de undă mai mici dacă 
temperatura creşte, iar intensitatea acestor benzi este mai mare (Walsh şi Cummings 
1994). Banda de 6 um, care este o fundamentală datorită modului de deformaţie simetrică 
al apei, se deplasează uşor spre lungimi de undă mai mari odată cu creşterea temperaturii, 
iar intensitatea ei se măreşte. 

Astfel, deşi măsurătorile spectrelor apei în funcție de temperatură şi presiune sunt 
importante pentru înțelegerea proprietăţilor apei, energia depusă pe unitatea de volum 
în timpul iradierii laser este atât de mare încât tehnicile spectroscopice convenţionale 
nu sunt practice pentru obținerea datelor necesare înțelegerii interacțiilor laser-ţesut. 
Până în prezent, datele pertinente interacţiei laserilor de mare putere cu țesutul sunt 
limitate doar la câteva linii spectrale. Sunt necesare noi date experimentale pentru a 
înțelege deplin limitările şi oportunităţile oferite de laserii din infraroşu pentru ablația 
laser a țesuturilor. 

Ablaţia laser a țesuturilor cu laseri ce emit în infraroşu apropiat poate fi explicată mai 
bine dacă se consideră coeficientul de absorbție dinamic al apei. Un astfel de model a fost 
elaborat de Walsh și Cummings (1994) şi va fi prezentat în $ 5.4.5.1.4. Considerarea 
proprietăţilor optice dinamice este necesară pentru descrierea interacțiilor laser-țesut 
într-o mare varietate de condiții de iradiere. Modificările dinamice ale coeficientului de 
absorbție joacă un rol important în descrierea proceselor de interacţie a laserilor în regim 
declanşat cu țesutul, caz în care difuzia termică nu este semnificativă. 


4,1.1.7.2, Vizibil 


Agah ef al, (1991) au măsurat modificările reflectanței şi transmitanţei miocardului de 
porc datorită coagulării termice în timpul încălzirii țesutului într-o baie cu apă cu tempe- 
ratura controlată, temperatura fiind variată între 54 °C şi 63 °C. Măsurătorile efectuate la 
633 nm au arătat o scădere continuă a transmitanţei, în timp ce reflectanța prezintă un 
vârf şi o scădere ulterioară pe durata procesului de coagulare, Figura 4.29 ilustrează 
măsurători tipice pentru reflectanţă și transmitanţă, 
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Fig. 4.29. Modificările reflectanței (a) şi transmitanţei (b) în funcţie de 
timp pentru un eşantion de miocard încălzit la 60 °C (Agah et al. 1991). 


Transmitanţa totală scade odată cu afectarea termică a țesutului şi propagarea fron- 
tului de coagulare în profunzimea țesutului. Măsurătorile pentru reflectanţa totală au ară- 
tat o comportare mai complexă. Aceasta creşte mai întâi (cu 17-28 % în funcţie de 
eşantion), atinge un vârf şi apoi scade cu aproximativ 10 % din valoarea de vârf, pe mă- 
sură ce distrugerea țesutului se amplifică şi se extinde. Timpul necesar ca reflectanța să 
atingă valoarea de vârf variază invers cu temperatura mediului (apei). De exemplu, creş- 
terea temperaturii de la 54 °C la 60 °C reduce timpul necesar pentru atingerea reflectanței 
de vârf de la 900 la 500 s. Rezultate asemănătoare s-au obținut şi pentru alte țesuturi. 
Măsurători similare au fost efectuate de Chambettaz er al. (1993), care au determinat 
dependența de temperatură a reflectanței şi transmitanței totale a țesutului arterial expus 
în aer la iradiere laser. Valorile inițiale ale lui Ru, şi Tyr la temperatura camerei au pre- 
zentat variații de maximum 2 % în funcţie de eşantion. Câteva caracteristici sunt generale 
pentru dependența Ri, şi 7io, cu temperatura de vârf T. Când T creşte, se observă mai întâi 
o scădere a Ti, până la o valoare minimă, urmată de o regiune în care To creşte odată cu 
temperatura. Dependenţa de temperatură a reflectanței totale prezintă o variaţie inversă 
faţă de cea de mai sus. Rmax Şi Tmax ating valorile lor extreme pentru aceeaşi temperatură 
Tex. Aceste dependențe calitative sunt ilustrate în figura 4.30. Totuşi, se observă diferenţe 
cantitative când se modifică dinamica încălzirii. Pentru a arăta. aceste diferenţe, se 
prezintă două exemple corespunzând unor condiţii. dinamice de încălzire diferite. 

Primul exemplu, arătat în figura 4.30, corespunde unei creşteri relativ rapide a tempe- 
raturii obținută cu un laser cu argon având iradianța de 382 W/cm?. Țesutul atinge 70 °C 
în aproximativ 50 s. Punctul extrem se atinge pentru Tey = 51,4 °C. Pentru o dinamică 
ceva mai lentă, ilustrată de cel de-al doilea exemplu din figura 4.31 şi o iradianță mai 
coborâtă (191 W/cm?), țesutul este iradiat un timp mai îndelungat. În acest caz, tem- 
peratura atinge 55 °C în 150 s (50 dai după 30 s) de iradiere. Ca şi în cazul anterior, Ror şi 
Ti ating valorile lor extreme la aceeaşi temperatură, respectiv 7, = 44,1 °C. Se observă 
că Toy este mai redusă când încălzirea este mai lentă, 

Variația transmitanţei totale se datorează modificărilor de structură ale constituenților 


pic Precum colagenul sau alte proteine. Aceste modificări sunt complexe şi sunt 
egate 


i e variațiile unor parametrii ai țesutului, ca de exemplu temperatura sau conţinutul 
său de 


manifes 


în, Efectul principal al creşterii temperaturii asupra coeficienţilor optici se 
tă prin creşterea reflectanței (Yang er al. 1990) şi micşorarea transmitanței 
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Fig. 4.30, Retlectanța (Ro) şi transmitanţa 
totală (Tio) a peretelui arterial în funcţie de 
temperatura suprateței pentru A = 633 nm, 
ca urmare a iradierii cu un laser cu argon 
(382 W/cm?) (Chambettaz etal: 1993). 
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Fig. 4.31. Reflectanța (fa) Şi transmitanţa 
totală (7o) a peretelui arterial în funcţie de 
temperatura suprafeţei pentru 4 = 633 nm, 
ca urmare a iradierii cu un laser cu argon 
(191 W/cm?) (Chambettaz et al. 1993). 


(Derbyshire 'er al. 1990, Spears et al. 1988). În experiențele de mai sus, această 
comportare este confirmată până lu temperatura Tex. Modificările la temperaturi mai mari 
ca TA sunt explicate prin faptul că radierea laser are loc în aer, caz în care survine 
deshidratarea țesutului. Când dinamica de încălzire este lentă, deshidratarea țesutului are 
“loc într-o cantitâte mai mare. 

ni Într-un experiment separat, Chambettaz er al. (1993) au măsurat variaţia Ro şi Tu în 
funcție de timp la ò temperatură ambiantă constantă, atunci când eşantionul de aortă este 
expus în aer. Nu se observă modificări semnificative pe o durată destul de mare (mai mult 
'de'2' ore), confirmând faptul că modificarea structurii colagenului se observă numai după 
pierderea de apă din țesut. Aspectul vizual al țesutului rămâne constant. Când pierderea 
“de apă este aproape completă, suivin modificări de structură, creşterea transmitanţei şi 
"modificarea rapidă a coloraţiei țesutului în galben, În acest punct, țesutul este uscat și T 
rămâne din nou constantă, dar la o valoare mult mai mare (apropiată de 100 %). Aceste 
rezultate ârată că denaturarea termică şi deshidratarea țesutului induc efecte opuse asupra 
comportării trânsmitanţei. `” URV 90 Bir | 

Efectele opuse induse de denaturărea termică şi deshidratare oferă o explicaţie rezona- 
bilă scăderii Te prin micşorarea dinamicii de încălzire: pierderea totală de apă este mai 
mare la o temperatură dată în cazul unei dinamici mai lente. Efectul uscării țesutului este 
mai pronunțat, deplasând T, spre valori mai mici. 

Punctele de extrem pentru Tioi Şi Roi 'se observă numai când țesutul este iradiat în aer. 
Rezultate similare au fost obținute și de Prahl éf al. (1988), care au remarcat un minim al 
lui Ti, în funcţie de timp. Experiențele efectuate în apă asupra transmitanţei (Derbyshire 
èt al. 1990) au'demonstrat o scădere monotonă a transmitanței cu creşterea temperaturii, 
similară cu cea prezentată mai sus (Agah etal. 1991). 

C Coeficienţii optici gia Şi iy ai miocardului cresc semnificativ cu mărirea temperaturii 
la lungimile de undă ale laserului cu HeiNe (Thomsen et al. 1990, Çilesiz şi Welch 1993, 
Bosman 1993, Bosman er al. 1995), Valorile lui au rămas neschimbate până la 45 °C şi 
apoi au crescut de 7 ori la 659C. Aceste valori ale lui 24, sunt similare pentru ambele lun- 
gimi de undă folosite (594 nm în galben şi 633 nm în roşu). Valorile coeficientului de ab- 
sorbţie încep să crească la 60 ei și ating un platou la 70 °C, ka a crescut de 1,5 ori față de 
valoarea de control (țesut miocardic la temperatura camerei) pentru lungimea de undă de 
594 nim şi cam de 2 ori pentru lumina roșie (633 nm), Valorile lui 44, sunt mai mari pentru 
lumină galbenă în tot domeniul de temperaturi studiat, Thomsen et al. (1990) au determinat şi 
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diametrul maxim al agregatelor de mitocondrii distruse termic, (3,90 + 1,82) pm, care este 


triplu faţă de diametrul mitocondriilor de control (1,34 + 0,49) um. Valorile lui g cresc ușor 
(cam cu 2 %) când se compară mitocondriile normale față de agregatele mari. Dacă se 
consideră numai granulele de dimensiuni mici, atunci micșorarea lui g este semnificativă. 
Diferenţele pentru valorile lui g în funcţie de lungimea de undă sunt mai evidente pentru 
mitocondriile mici şi granulele proteinice față de mitocondriile normale sau agregate. 

Aşadar, proprietăţile optice ce guvernează transportul luminii în țesutul miocardic se 
modifică semnificativ la încălzire. Valoarea coeficientului de împrăștiere efectiv creşte 
brusc cu un factor de 7 începând de la 45 °C până la 65 °C, Aceste rezultate sugerează că 
transtormările fizice induse termic ce survin în acest domeniu de temperatură pot fi res- 
ponsabile pentru împrăştierea mai mare a luminii, în conformitate cu teoria Mie. Împrăş- 
tierea este mai puţin afectată de agregatele de mitocondrii de dimensiuni mari (3,9 um) în 
funcție de lungimea de undă, ci mai degrabă de granulele de proteine denaturate termic ce 
apar în citoplasmă și mitocondriile celulelor: miocardice coagulate. Mărimea acestor 
granule (între 50 şi 150 nm) şi densitatea lor mare au un efect semnificativ asupra 
micşorării factorului de anizotropie. 

Într-un alt studiu, Pickering, er al. (1993) au măsurat modificările proprietăţilor optice 
(La 4 Şi 2) la 632,8 nm pentru miocardul de câine încălzit încet (37-75 “C timp de 1 000 s). 
Coeficientul de absorbţie (valoarea de control la temperatura camerei, 2,0 + 0,4 cm'!) 
începe să crească, iar factorul de anizotropie (valoarea de control la temperatura camerei, 
0,93 + 0,02) descrește la temperaturi peste 45 °C. La 75 *C, modificările sunt semnifi- 
cative (absorbția 4,5 + 1,3 cm”, anizotropia 0,78 + 0,05). Nu s-a observat vreo modificare 
semnificativă a coeficientului de împrăştiere (valoarea de control la temperatura camerei, 
161 + 33 cm'!). 

Pentru a cuantifica: influența distrugerilor termice asupra proprietăților optice ale 
țesutului, Agah er al. (1991) au folosit curbele de transmitanță și reflectanță din figura 
4.29, într-o soluţie inversă a ecuației de transfer radiativ, pentru a calcula valorile lui 74, şi 
us, în funcţie de timpul de încălzire a țesutului. S-a presupus că efectele modificării 
indicelui de refracție cu coagularea sunt minime (Motamedi e al. 1989). 

Evoluţia proprietăților optice ale țesutului | 
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Fig 4.32. Modificările absobţiei 44 şi ale 
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4.1:1.7.3. Ultraviolet 4 (4 = 633 nm) (Agah et al. 1991). - 


Comportarea dinamică a coeficientului de absorbție la lungimea de undă de 193 nm a 
laserului CU excimer ArF prezintă un caz interesant. Atenuarea la nivele ale expunerii 
radiante folosite pentru ablaţia laser este mult mai mare față de atenuarea la intensități 
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coborâte. Au fost observate trei caracteristici notabile ale acestei absorbții (Staveteig şi 
Walsh 1996). În primul rând, absorbția tranzitorie durează între câteva sute de nanose- 
cunde şi câteva sute de microsecunde, cu maximul absorbției atins la sfârşitul sau imediat 
după sfârşitul impulsului laser la 193 nm (Pettit şi Ediger 1993b). În al doilea rând, 
absorbția indusă la 193 nm în substraturile ce conțin colagen depinde de prezenţa apei. În 
timpul ablaţiei colagenului uscat s-a observat scăderea absorbției (transparență optică) 
(Ediger et al. 1993, Pettit et al. 1993a). În al treilea rând, proprietăţile optice dinamice de- 
pind puternic de lungimea de undă. Absorbţia indusă la 212 nm şi 220 nm este aproxi- 
mativ jumătate față de cea de la 193 nm, iar spectrul de absorbţie indusă nu se extinde și 
la 355 nm (Ediger er al. 1994). 

Pe baza acestor observaţii au fost propuse două mecanisme de absorbție dinamică. Q 
cale posibilă de atenuare neliniară la 193 nm este pierderea dinamică a structurii secun- 
dare a proteinelor (Pettit et al. 1993a). Totuşi, dovezile acumulate sugerează că modifică- 
rile absorbției induse de denaturare sunt mult mai mici pentru a explica adecvat observa- 
țiile experimentale. O altă explicație se bazează pe radicalii liberi în calitate de cromofor 
dinamic (Kitai er al. 1991). Producerea de radicali liberi în timpul ablației corneei la 193 
nm pare probabilă, pe baza studiilor recente de vindecare clinică. Radicalii liberi au fost 
izolați în azot lichid şi caracterizați prin spectroscopia de rezonanță paramagnetică elec- 
tronică. Deşi radicalii liberi pot afecta absorbția la 193 nm, măsurătorile efectuate asupra 
producerii de radicali liberi la 212 nm şi 193 nm şi a proprietăților optice dinamice arată 
că ablația corneei la ambele lungimi de undă produce aceeaşi cantitate de radicali liberi, 
dar la 212 nm nu apare absorbția optică dinamică (Pettit şi Ediger 1996). Deoarece banda 
de absorbție a cromoforului indus în timpul ablației la 193 nm se extinde dincolo de 220 nm, 
radicalii liberi izolați nu par a cauza absorbția dinamică la 193 nm. Nu pot fi excluse alte 
mecanisme de absorbție induse fotochimic, ca de exemplu absorbția stărilor excitate sau 
stări fotochimice intermediare. 

Apa poate fi un cromofor dinamic în timpul ablaţiei țesutului la 193 nm. Ne putem 
imagina un proces prin care electronii din matricea proteinelor sunt excitaţi de fotonii de 

193 nm incidenți, iar apoi ei se întorc rapid pe starea fundamentală, eliberând energia 
absorbită sub formă de căldură. Centrii încălziți din colagen pot încălzi rapid fracțiunile 
de apă adiacente sau din fibrile în timpul impulsului laser. După încălzirea inițială, apa 
poate deveni un cromofor puternic la 193 nm şi interacționează suplimentar cu radiaţia de 
193 nm incidentă. Acest mecanism poate explica atât dependența absorbției induse la 193 
nm de conținutul de apă, cât şi sensibilitatea cu lungimea de undă. . 


Figura '4.33 prezintă o aproxi- 
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Coeficientul de absorbție al apei supraîncălzite la 193 nm şi 2 kJ/cm” este estimat a fi 
cu cel puţin 5 ordine de mărime mai mare decât valoarea absorbției la temperatura 
camerei. Pe moment nu este clar dacă comportarea asimptotică reprezintă un maxim real 
al coeficientului de absorbție la 193 nm sau dacă rezultă din presupunerile inerente 
calculelor. De aceea, reprezentarea din figura 4.33 trebuie privită doar ca o estimare. 
Concluzia acestui studiu este că abilitatea apei de a absorbi fotonii de 193 nm depinde 
critic de densitatea de volum a energiei din proteine şi din regiunile locale cu apă. 
Problema rămâne totuşi deschisă, deoarece măsurătorile efectuate de Hahn er al. (1995) 
prin împrăştierea luminii şi spectroscopie Raman asupra produselor de ablație în urma 
iradierii corneei la 193 nm nu au evidențiat apa încălzită expulzată prin ablaţie. 

Pettit er al. (1996) au sistematizat datele privind adâncimea de ablaţie în cornee la 
193 nm în funcție de fluența laser şi, aplicând modelul bazat pe legea Lambert-Beer 
($ 5.4.5.1), au găsit un coeficient de absorbţie de 39 900 cm'!, mai mare cu peste un ordin 
de mărime față de valoarea măsurată de Puliafito er al. (1985) (2 700 cm") la intensități 
coborâte. La alte lungimi de undă din ultraviolet modificarea dinamică a parametrilor 
optici este mult mai mică. Astfel, Vijverberg et al. (1995) au măsurat coeficientul de ate- 
nuare efectiv, 74; pentru pielea de şobolan folosind radiația laser la 355 nm (armonica a 
treia a laserului cu Nd:YAG). Pentru ţesut proaspăt şi pentru temperaturi crescute, Les Tă- 
mâne constant până la 55 °C, după care scade rapid la un nivel constant la 65 °C, unde 4y 
este 12 cm'|. Coeficientul de absorbție nu prezintă vreo variație semnificativă în funcție 
de temperatură. Coeficientul de împrăştiere efectiv este 4, = 180 cm"! până la 50 °C, după 
care scade rapid la un nivel de 2 cm™ la 70 °C. 


4.1.2. Distribuţia luminii în ţesuturi 


În prezent se manifestă un interes considerabil pentru propagarea radiației din spectrul 
optic vizibil şi infraroşu apropiat prin țesutul biologic viu datorită tehnicilor optice dez- 
voltate recent pentru înregistrarea neinvazivă a oxigenării ţesuturilor prin spectroscopie în 
infraroşu apropiat, tratamentul neinvaziv al tumorilor prin terapie fotodinamică şi imagis- 
tica optică. Transportul luminii în țesutul mamiferelor este important în fotochimioterapie 
şi fototermoterapie, ea şi în diagnosticul prin fluorescenţă, diafanografie şi fotografie. 
Fotochimioterapia este exemplificată de terapia fotodinamică. Fototermoterapia se referă 
la denaturarea, vaporizarea sau carbonizarea țesutului datorită creşterii temperaturii prin 
absorbția luminii într-un cromofor. Acesta este modul uzual de chirurgie cu laser. Diag- 
nosticul prin fluorescenţă se realizează prin detecția emisiei de fluorescență fie de la o 
substanță chimică fluorescentă administrată anterior care se concentrează într-o leziune, 
fie de la o substanță fluorescentă endogenă. Diafanografia sau transiluminația reprezintă 
detecția unei leziuni prin măsurarea diferențelor în transmitanţa difuză. Fotografia depin- 
de de diferenţele în reflectanța difuză (sau reflexia directă). 

Aşadar, cantităţile de interes sunt absorbanța în funcție de poziția volumului iradiat, 
transmitanța difuză de pe suprafața opusă sursei şi reflectanța difuză de pe suprafața pe 
care lumina este incidentă. 

à Pentru a prezice doza de lumină internă în tesuturile cu turbiditate este necesară 
înțelegerea transportului radiativ în medii cu împrăştiere. Tranziţia de la un fascicul laser 
colimat, incident pe suprafaţă, la fluxul difuz din profunzimea țesutului survine în pri- 
mele câteva sute de um de țesut. Lângă suprafața țesutului, ca de exemplu epiderma pie- 
1, radiaţia incidentă este împrăștiată predominant înainte. După o adâncime de aproxi- 
mativ 1 mm distribuția luminii devine izotropă. Aceasta este regiunea cea mai importantă 
pentru majoritatea interacțiilor laser-țesut, Propagarea luminii în țesut este complicată de 
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caracterul neomogen şi variabil al țesutului. În plus, majoritatea eşantioanelor de țesut 
studiate in vitro au proprietăți optice care diferă de cele in vivo. 

Descrierea matematică a propagării fotonilor în țesuturile biologice se poate face în 
două moduri diferite: teoria analitică şi teoria transferului radiativ (transportului). In 
teoria analitică, cea mai riguroasă descriere a migrării luminii în ţesut, se porneşte de la 
ecuațiile Maxwell, se ține cont de natura statică a mediului şi se consideră momentele 
statice ale undei. Deşi teoria analitică este o abordare fundamentală, care include toate 
efectele de difracție, ea este puțin folosită datorită complexității aparatului matematic şi a 
utilității sale limitate (Ishimaru 1978a). Teoria undelor electromagnetice, în care proce- 
sele de împrăştiere şi absorbţie sunt asociate cu variațiile spațiale microscopice ale pro- 
prietăților dielectrice ale țesutului, nu conduce la soluţii practice de interes. 


4.1.2.1. Teoria transferului radiativ 


Datorită structurii extrem de complexe a țesuturilor şi lipsei datelor despre proprie- 
tăţile dielectrice ale compuşilor acestora, este preferată teoria "transferului radiativ, care 
nu porneşte de la ecuaţiile Maxwell. Această teorie se bazează pe transportul puterii 
undei electromagnetice prin mediile cu turbiditate ce conțin particule. Dezvoltarea acestei 
teorii este euristică, lipsindu-i rigoarea teoriei analitice. 

“În teoria transferului radiativ. propagarea luminii se datorează transportului fotonilor 
individuali, care pot fi absorbiți local sau împrăștiați elastic. Proprietăţile ondulatorii ale 
luminii sunt în general ignorateyJustificarea pentru această abordare este în mare parte 
empirică, dar a permis dezvoltarea modelelor de propagare cantitativă a luminii care țin 
cont de cele mai multe observaţii de interes clinic practic.yTeoria transferului radiativ ofe- 
ră o tratare simplificată a interacției laser-țesut, deoarece singurii parametri de relevanță 
statistică care sunt folosiți pentru caracterizarea. țesutului sunt: indicele. de refracție 
mediu, n, coeficientul de absorbție, 44, coeficientul de împrăştiere, 4, şi funcţia de fază 
pentru împrăştiere, p(0). Teoria transferului radiativ poate fi considerată ca o simplificare 
deoarece se consideră numai transportul de energie, descris de radianța L(r, s, f) la 
momentul 7, poziția r şi direcția s, iar efectele de interferență sunt neglijate. Radianţa este 
cantitatea fundamentală în teoria transportului şi se mai numeşte intensitāte specifică în 
teoria transferului radiativ sau strălucire în radiometrie. Unitatea sa este [Wm>sr Hz] şi 
reprezintă densitatea medie a fluxului de putere pe o direcție s, într-un unghi solid unitar, 
într-o bandă de frecvență unitară. Deoarece în biofotonică se foloseşte în mod normal o 
sursă laser cu o lărgime de bandă îngustă şi un detector cu o lărgime de bandă suficientă, 
se integrează pe domeniul frecvență şi se redefineşte radianța cu unități de [Wm'7sr']. 
Ecuația integro-diferenţială în teoria trarisportului se numeşte „ecuaţia transferului” şi 
este echivalentul ecuației Boltzmann folosită în teoria cinetică a gazelor. Ý 

În ciuda dezvoltării sale euristice, teoria transportului este folosită extensiv, iar datele 
experimentale demonstrează că această teorie se aplică cu succes într-un număr conside- 
rabil de probleme practice. Excepţiile notabile de la precizia predicţiei teoriei transferului 
se întâlnesc în experiențele în care intervine interferența undelor, cum este cazul retro- 
împrăștierii coerente (Yoo et al. 19902). 

Teoria transferului radiativ a fost aplicată şi în alte domenii, ca împrăştierea luminii în 
atmosfera stelară sau transferul neutronilor în fizica nucleară. Pentru a aplica teoria 
transferului radiativ în descrierea interacțiilor laser-ţesut, este necesară asumarea implicită a 
următoarelor supoziţii (Nemati ef al. 1996); a) țesutul este considerat omogen; b) fiecare 
element de împrăştiere din mediu este suficient de izolat, astfel că efectele sale de 
împrăştiere sunt independente de celelalte elemente; c) împrăştierea tuturor elementelor 
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poate fi descrisă de o singură funcţie de fază; d) propagarea luminii nu induce vreo sursă 
de radiaţie în mediu (ca de exemplu fluorescența, fosforescenţa etc.); e) efectele de pola- 
rizare sunt neglijabile; f) radiaţia este transversală, cu modificări mici ale permitivității 
electrice lângă graniţe, 
APropagarea undelor electromagnetice în medii cu turbiditate poate fi descrisă cu 
ecuația de transport Boltzmann (Haskell er al. 1994): 
1 ôL (r,s,t) 
a Of 
+, (lia L, (r,s,t)pls,s )do' +0, (r,s,t) 


unde radianţa £,(r, $, £) are unități de [Wm'3sr'!], iar s este un vector unitar, îndreptat în 
direcția de interes. Termenul sursă O,(r, s, £) reprezintă puterea injectată într-un unghi 
solid unitar centrat pe direcţia s, într-un volum unitar situat la poziţia r. Funcţia de fază 
(secțiunea transversală de împrăştiere diferențială normată) satisface ecuaţia: 


plss ldo =1, (4.30) 
Ji 


Primul termen din partea dreaptă a ecuației transportului reprezintă pierderile în 
LAT, s, t) pe unitatea de lungime pe direcția s şi în unitatea de timp datorită absorbției și 
` împrăștierii. Al doilea termen reprezintă câştigul în £,„(r, s, t) pe unitatea de lungime pe 
direcția s şi în unitatea de timp datorită împrăştierii ce provine din toate celelalte direcții 
s'. Densitatea de putere pe unitatea de suprafaţă confinată în unghiul solid do” (în 
coordonate sferice: sin? 40 dø [sr]), ce provine din direcţia s4% este L„(r, s, 1) do; cu 
funcția densității de probabilitate p(s; s) [sr] pentru împrăștierea din direcția $^ în 
direcția s. De notat că ecuaţia transportului este o ecuaţie locală, care'ia în considerație 
echilibrul spaţial al puterii radiației laser la coordonata r PEH yi E 
Similaritatea ecuației de transport cu o ecuaţie de continuitate este evidenţiată prin 
integrarea ecuației (4.29) pe toate unghiurile solide şi utilizarea definiţiilor pentru rata 
/luenței de energie radiantă (intensitatea difuză a fotonilor, iradianța spațială) y(r, t) şi a 
densității fluxului radiant J A: 


+V.L, (7,s,t)s = —(4, +4; )L, (r,s,t)+ 
c (4.29) 


luis 30 Adee A e az ai a | (4.31) 
unde S dpan ! z zi 
tina, ua să cui al pd ee d AA 
a ae ra) T aa i (4.33) 
ile d= [fi L(r,st)sdo. (4/34) 


Cantitatea cea mai utilizată în difuzia luminii în tesut, rata, fluenţei de energie 
radiantă, y (r, f), este suma radianței pentru toate unghiurile în punctul r şi este măsurată 
în [W/cm°]. Fluxul de putere. pe unitatea. de „arie, sau, densitatea fluxului radiant. este 
reprezentat de fluxul j(r,7), măsurat în. [W/cm?]. De notat.că w Şi j au aceeaşi dimensiune, 
dar y este un scalar, iar j este un vector. De asemenea, Lay: (r; £) din ecuaţia (4.31) este 
cantitatea de putere absorbită pe unitatea de volum a mediului. Pentru. procese 
independente în timp şi S(r, N= 0, ecuaţia (4:31) arată că fluxul de putere. F j ce intră 
intr-o, unitate de volum este egal cu puterea. absorbită în. interiorul acestui volum. O 
soluție analitică generala; său o aproximaţie rezonabilă a ecuației transferului radiativ nu 
exista pentru 4, ~ ji și pentru un fascicul laser incident finit. Au fost făcute câteva 
aproximaţii privind reprezentarea radianţei şi/sau a funcţiei de fază. Formele acestor 


94 BIOFOTONICĂ 


DR 


soluţii aproximative pentru calcularea distribuţiei luminii în țesuturi sunt dependente de 
tipul de iradianţă (difuză sau colimată) şi de condiţiile optice la graniță (indici de refracție 
adaptaţi sau neadaptați), A 

Dintre metodele de rezolvare amintim metoda adiţiei-dublării (Prahl er al. 1993), care 
este o soluție numerică a ecuaţiei. Această metodă este preferată adesea pentru rezolvarea 
transferului radiativ în mediile biologice, în primul rând datorită vitezei algoritmilor 
numerici elaboraţi pentru această metodă, ca și a flexibilităţii în includerea împrăștierii 
anizotrope şi a reflexiei interne la granițe. 

Metoda ordonatelor discrete (Profio şi Doiron 1987) este tot o tehnică numerică, în 
care distribuţia unghiulară şi distribuția spațială sunt definite de un număr finit de coor- 
donate (cosinusul unghiului sau dimensiunile celulelor de volum) şi nu în mod continuu, 
Există programe care rezolvă problemele unidimensionale (1-D) (placă infinită, sferă sau 
cilindru infinit lung), problemele bidimensionale (2-D) (bare infinit lungi sau cilindri 
finiţi) şi problemele tridimensionale (3-D) (plăci laminate, sfere, cilindri etc.). În practică, 
cele mai multe geometrii de interes pentru transportul luminii în țesut pot fi rezolvate cu 
un program 2-D, incluzând şi raza finită a fasciculului. Alte soluţii ale ecuaţiei trans- 
portului radiativ, precum funcţiile X şi Y ale lui Chandrasekhar (Chandrasekhar 1960), 
implantarea invariantă (Bellman şi Wing 1975) sau ordinele succesive (van de Hulst 
1980) sunt fie prea lente (calcule complexe), fie le lipsesc flexibilitatea de a include con- 
dițiile de graniță necesare pentru mediile cu turbiditate şi granițe neadaptate. 

Din fericire s-au găsit două soluții simple ale ecuaţiei transferului radiativ, care oferă 
soluţii pentru transmisia prin țesutul fără împrăştiere şi pentru rata fluenţei asimptotică în 
profunzimea volumului țesutului (departe de sursa de lumină şi de granițe). Ecuația 
transferului radiativ a fost rezolvată pentru geometria 1-D de Keijzer er al. (1989). Solu- 
tiile 2-D şi 3-D necesită o restrângere serioasă a distribuţiei unghiulare a luminii împrăș- 
tiate. Exemple de aproximaţii care oferă distribuții tridimensionale ale luminii sunt mode- 
lul cu mai multe fluxuri şi aproximația difuziei. 

În primul caz, dacă mediul poate fi reprezentat de un mediu plan-paralel, iar unda 
incidentă este o undă plană, atunci ecuația transportului poate fi convertită într-o ecuație 
diferenţială matricială prin considerarea radianței la unghiuri discrete multiple. Această 
metodă se numeşte metoda ordonatelor discrete sau teoria fluxurilor multiple. Funcţia 
distribuției radianței L„(r, s, A) este înlocuită cu un set discret de valori într-un set discret 
de puncte în spațiul fazelor (r, s}, 44). Derivatele şi integralele ce apar în ecuaţia transpor- 
tului sunt înlocuite de o reprezentare discretă corespunzătoare folosind diferențele finite 
şi schemele de integrare numerică. Pe această cale se ajunge la un set de ecuaţii algebrice 
care pot fi rezolvate prin folosirea algoritmilor numerici standard pe calculatoarele 
digitale. Pentru împrăștierea optică în țesuturile pentru care albedo-ul este apropiat de 
unitate, iar adâncimea optică este mare, numai metoda ordonatelor discrete oferă o soluție 
exactă utilă (Ishimaru 1989). 

Există şi câteva soluții aproximative. Cele mai simple metode, utilizate mai ales în 
trecut, sunt teoria Kubelka-Munk a celor două fluxuri, teoria celor patru fluxuri şi mo- 
delul celor şapte fluxuri (Yoon et al. 1987). Teoria Kubelka-Munk este aplicată numai 
dacă se doreşte o estimare aproximativă a soluţiei. 

Așadar, modelele dezvoltate pentru calcularea distribuţiei luminii în țesuturi pot fi 
clasificate în metode stocastice sau deterministe, Modelarea Monte Carlo reprezintă o 
metodă stocastică care poate fi aplicată într-un mediu neomogen cu o geometrie arbitrar 
de complexă, în timp ce abordarea bazată pe soluțiile ecuaţiei difuziei este cea mai 
populară metodă deterministă, 
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4.1.2.2. Ecuația difuziei 


7 O restrângere rezonabilă a ecuaţiei transportului, cu soluții independente de unghiul 
de împrăştiere, este ecuaţia (aproximaţia) difuziei, care a fost utilizată în foarte multe 
cazuri pentru modelarea împrăștierii luminii în țesuturile biologice. Aproximaţia difuziei 
tratează propagarea luminii într-un mediu cu turbiditate în mod echivalent cu difuzia par- 
ticuleloră Comparaţia între distribuțiile densităţii fluxului calculat cu aproximaţia difuziei 
şi cu simularea Monte Carlo sugerează că aproximaţia difuziei este precisă numai pentru 
Ha << Hs şi g de valori mici. 

Propagarea fluxului de fotoni poate fi privit ca un proces de difuzie dacă sunt îndepli- 
nite următoarele condiţii: a) împrăştierea domină absorbția în mediu (adică, albedo —> 1); 
b) împrăștierea de la un volum unitar de particule este aproape izotropă; c) măsurătorile 
sunt efectuate la o distanță suficient de mare (câteva lungimi de difuzie) față de surse şi 
granițe. Deşi împrăştierea unor ţesuturi cum sunt pielea şi sângele este puternic anizotro- 
pă, ecuația difuziei poate fi utilizată pentru descrierea transportului luminii dacă constan- 
tele sunt redefinite pentru a ține cont de împrăştierea înainte şi dacă condiţiile de graniță 
sunt alese judicios. Restricția c) implică o precizie mai mică pentru distribuțiile prezise de 
aproximaţia difuziei dacă distanța între sursă şi detector se micşorează, în special în cazul 
surselor de lumină puternic colimate. 

Să considerăm difuzia unui impuls laser într-un mediu cu turbiditate. Când împrăş- 
tierea este mult mai mare decât absorbția în mediu (7, >> 44), radianța poate fi expri- 
mată ca o rată a fluenței izotrope w plus un mic flux direcțional j şi ecuaţia transportului 
se reduce la ecuaţia difuziei. Pentru aceasta, scriem mai întâi radianța ca: 


1 Sin 
L,(r,s,t)= gre” + zi) s. (4.35) 
Substituind această aproximație a difuziei, multiplicând cu s şi integrând pe toate 
unghiurile solide, se obţine: 
1al) 1 
na 3 


unde D4 este coeficientul de difuzie al fotonilor, dat de (4.20). Lungimea de difuzie este 
dată de: 


Vp t), (4.36) 
d 


LNDa/ Ha - (4.37) 
Este important să se observe că amplitudinea absolută, ca şi forma distribuției spaţiale 
a fluenţei energiei radiante, este „afectată de împrăştierea anizotropă. Anizotropia. este 
inclusă de asemenea în măsurătorile coeficientului de difuzie şi a lungimii de difuzie. 
regim continuu, ecuaţia (4.36) dă o expresie pentru flux analoagă legii lui Fick: 
y j(lr,t)= -DV y(r,t). se (4.38) 
, Cele două relaţii pentru rata fluenţei şi flux pot fi combinate, pentru a obține o 
ecuaţie diferenţială dependentă numai de rata fluenţei: 


DaVp(e th mayer) EHP NED s (e 


ôt 
+32 wlr) _ 3D Slr.) (4.39) 
G ar? c ôt y 


Pentru cele mai multe țesuturi biologice coeficienții de împrăştiere şi de absorbție în 
fereastra terapeutică sunt în domeniul 10 em! < Lir < 50 cm” şi 0,03 cm! < 4a < 0,15 cm"! 
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(în vivo, cu A = 650 nm) (Graaf et al. 1993b), astfel că 3Dut << 1 (adică x, >> 0). Dacă 
sursa variază în timp cu frecvenţe mai mici de ~ 1 GHz, atunci ultimii doi termeni pot fi 
neglijaţi, rezultând ecuaţia difuziei: 


i 1 ôylr,t) 
DaV°y(r,t)- uawlrt)= za — Snc). (440) 
Cc Q 
Ecuația difuziei unidimensională în regim continuu este: 
dvlz) Ho) k SE) (4.41) 
dz D; Di 


Dacă presupunem că toți fotonii incidenți sunt împrăștiați izotrop la o adâncime (4,)" 
direct sub punctul de impact al fasciculului laser pe suprafața țesutului, atunci sursa poate 
fi reprezentată de o funcție delta şi soluția la o distanță mare de sursă este (Patterson er a/ 
1989b, Star et al. 1988, Moes et al. 1989): ` 


y(2)= Clexple 4272, (4.42) 
unde /upeste dat de (4.19), iar C este o constantă [W/cm]. 
Ishimaru: (1978a) a propus un termen sursă de forma: 


Ss(2)= (1-8, uslo expl 4z), (4.43) 
unde Ry este reflexia Fresnel a suprafeței, iar Jọ este iradianța normală pe suprafață. 
Observând că 74/D = 3 4a Laza t 4(l-2)] = ler Şi UID = SU Ir = 3 lbr Kes ecuația difu- 
ziei într-o singură dimensiune devine (Prahl 1995): 

2 
E) -Gu -ug ÎI R, la exple myz): (4.44) 
Pentru împrâştierea anizotropă, coeficientul de împrăştiere 44 se înlocuieşte cu g, iar 4 
se înlocuieşte cu 4m 

Ishimaru (1989) a estimat imprecizia aproximaţiei difuziei pentru diferite condiţii 
experimentale. Astfel, dacă g este mult mai mic decât unu (g = 0,0895) şi albedo-ul este 
apropiat de unu, soluția difuziei este o aproximaţie excelentă (eroare mai mică de frac- 
țiuni de decibeli) pentru toate distanțele mai mari ca lungimea de difuzie. De asemenea, 
dacă g este apropiat de unitate (g = 0,925), diferența. între soluția difuziei şi datele 
experimentale este de 10-5 dB pentru 1-10 lungimi de difuzie şi 5-1 dB pentru 10-20 
lungimi de difuzie. Pentru țesuturi, g are valori în domeniul 0,6-0,98 şi deci este, de 
aşteptat ca diferenţele între soluţia difuziei și valorile reale ale propagării luminii în țesut 
să fie mult mai mici decât cele indicate pentru g = 0,925. 

"Ecuația difuziei, inclusiv forma ei dependentă de timp, poate fi rezolvată analitic 
pentru un mediu omogen (Patterson er al. 1989a, Arridge er al. 1992), în special pentru 
geometrii simple cum este spațiul infinit sau placa infinită, dar deducerea soluției este 
mai complexă pentru geometrii cum este cercul sau sfera. Metodele numerice au fost de 
asemenea folosite pentru rezolvarea ecuaţiei difuziei şi, în particular, metoda diferenţelor 
finite a fost aplicată pentru rezolvarea ecuaţiei difuziei în, condiții limitate pentru un 
mediu omogen (Cui şi Ostrander 1992). Metoda elementelor finite s-a dovedit eficientă 
pentru rezolvarea ecuaţiei difuziei, putând fi aplicată geometriilor complexe şi mediilor 
neomogene (Arridge er al. 1993, Arridge şi Schweiger 1995, Schweiger et al. 1995. 
Okada et al. 1996), Pe scurt, metoda elementelor finite este o tehnică generală pentru 
soluţionarea numerică a ecuaţiilor cù derivate parţiale. Ideea de bază constă în aceea că 
un model care satisface ecuaţia difuziei este împărțit în elemente şi o soluție aproximativă 
a ecuaţiei este calculată pentru fiecare element. Soluţia întregului modei poate fi dedusă 
din relaţiile algebrice între soluţiile fiecărui element. . E SA 
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Ecuația difuziei a fost utilizată de Johnson (1970) pentru a descrie distribuția luminii 
în sânge, de Svaasand er al. (1981) pentru a calcula distribuţia luminii în țesut în timpul 
terapiei totodinamice, de Grossweiner et al. (1989) pentru a corela proprietăţile optice 
macroscopice ale unui material care absoarbe şi împrăștie lumina cu parametrii micro- 
scopici ce caracterizează particulele individuale (tia, 4, g). Utilizând aceeaşi ecuație, 
Prahl (1995) a estimat răspunsul termic al țesutului în urma iradierii laser. 

În aproximaţia difuziei au fost utilizate câteva funcții de fază (Cheong et al. 1990): 
izotropă (van de Hulst 1980), delta-izotropă, Eddington şi delta-Eddington. Aceste funcții 
sunt aproximații ale funcției reale de fază a țesutului, de exemplu funcția 
Henyey-Greenstein pentru dermă sau țesutul aortic. În: aproximaţia difuziei, funcția de 
fază delta-Eddington este cea mai potrivită funcție pentru simularea transportului luminii 
în țesutul caracterizat de împrăştierea Henyey-Greenstein. Dacă gyg este cosinusul mediu 
al funcției de fază Henyey-Greenstein, atunci: ecuaţia difuziei pentru o funcţie de fază 
delta-Eddington se găseşte prin utilizarea următoarelor substituţii: 


EnG >g, (4.45) 
1+ Zug 
ui (i-si): (4.46) 


4.1.2.3. Teoria Kubelka-Munk 


Teoria Kubelka-Munk propune o altă soluție aproximativă pentru teoria transferului 
radiativ, fiind un model 1-D bazat pe două fluxuri. Această teorie descrie propagarea unei 
radianţe difuze uniforme printr-o placă izotropă 1-D fără reflexie la granițe (Kubelka şi 
Munk 1931, Kubelka 1948, Kubelka 1954). Acest model este echivalent cu un model de 
difuzie, cu o funcție de fază îndreptată înainte şi înapoi, Sică 

Modelul Kubelka-Munk ţine cont ; 
de faptul că o fractie din fluxul de 
lumină ce se propagă spre exterior y+ 
este împrăştiată şi rezultă imediat un- . 
flux de lumină ce se propagă spre 
interior y. (figura 4.34). Acest flux =- 
y. este în continuare absorbit şi îm- 
-prăştiat înapoi în fluxul de lumină ce Fig A Aei PANY EASA 

: 1g. 4.94. rluxurile W+ şi y. spre exterior ŞI interior, 
SA pai seu Aree Arm ŞI Su fiind coeficienții Kubelka-Munk de 
ecuații cuplate. x tă absorbție şi respectiv împrăştiere, 


Kotler (1981) a corelat coeficientul de absorbție şi coeficientul de împrăştiere cu res 
flexia şi transmisia totală a eșantionului de țesut. Măsurând reflexia şi transmisia. acest mo- 
del poate fi utilizat pentru calcularea coeficienţilor de absorbţie şi împrăştiere ai țesutului. 
Kotler (1981) a găsit soluția exactă a intensității luminii în țesut pentru o sursă difuză. 

Expresiile Kubelka-Munk pentru radianța difuză reflectată şi transmisă într-o placă cu 
grosimea d” sunt (Cheong er al. 1990): 


hS ruad 
R = sp a - A, 4 
AAS kuadra shS guad fe 


m A 


fi Re die Sa 
ach Saad Jt asha ad ) (440) 
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unde Ax Şi Sxw sunt coeficienții Kubelka-Munk de absorbție şi respectiv împrăştiere 
[cm]. Parametrii a, şi az se determină prin relaţiile: 


Su =- — nea), (4.49) 
2 
Au a DS (4.50) 
a = ESI Lia, = ba 1. (4.51) 


Avantajul teoriei Kubelka-Munk este că parametrii optici ai țesutului (coeficienții de 
absorbție şi de împrăştiere) pot fi exprimați direct în funcție de reflexia şi transmisia 
măsurate. Simplitatea acestui model a condus la o metodă răspândită pentru măsurarea 
proprietăților optice ale țesutului. Din nefericire, presupunerile impuse pentru elaborarea 
modelului, respectiv împrăştiere izotropă, granițe adaptate şi iradianță difuză sunt atipice 
în interacția radiației laser cu țesutul şi această metodă rămâne o aproximare nu prea bună 
a propagării luminii în ţesut. 

Modelul teoriei celor două fluxuri Kubelka-Munk pentru coordonate rectangulare a fost 
prezentat de Ishimaru (1978), iar pentru coordonate cilindrice de Decker-Dunn et al. (1989). 

Deşi modelul se aplică numai pentru surse de lumină difuze, van Gemert er al. (1981) 
l-a folosit pentru fascicule colimate, cum este cazul fasciculului laser. Abordarea aceasta 
se bazează pe reflectanța şi transmitanța măsurabile pentru un sistem multistrat şi pe 
reflectanța difuză şi transmitanţa fiecărui strat component. Autorii menţionaţi au utilizat 
teoria Kubelka-Munk pentru deducerea unui termen sursă în vederea calculării tempera- 
turii în leziunile cutanate iradiate cu laserul. Anderson şi Parrish (1981) au măsurat re- 
flexia şi transmisia pielii cu ajutorul unei sfere integratoare .şi au aplicat teoria 

Kubelka-Munk pentru a obţine coeficienții de absorbție şi împrăştiere pentru piele. 

Deoarece teoria Kubelka-Munk este aplicabilă numai geometriilor 1-D şi se referă 
numai la propagarea fluxurilor difuze, rezultatele obținute nu sunt corecte pentru siste- 
mele de măsurare ce utilizează surse de lumină colimate sau cu apertură finită (Schmitt er 
al. 1990). De asemenea, este dificilă înglobarea efectelor reflexiilor difuze la granițele 
mediului în modele bazate pe teoria Kubelka-Munk. Cu toate acestea, datorită simplităţii 
lor, modelele respective sunt utile mai ales pentru estimarea coeficienţilor de absorbție şi 
împrăştiere ai pielii cu diferite grade de pigmentare. 


4.1.2.4. Aproximaţia împrăştierii multiple 


Aproximaţia împrăştierii multiple pentru determinarea distribuției intensității în 
țesuturile iradiate cu laser a fost elaborată de Cummins şi Navenberg (1983). Se presu- 
pune că împrăştierea este egală în patru direcții orientate axial şi radial (+ z, + r). Folosin- 
du-se o reprezentare în rețea a coordonatelor cilindrice z, z, intensitatea în punctul (za rj) 
al rețelei a fost calculată ca o sumă între lumina atenuată direct şi lumina împrăştiată ce 
radiază din cele patru puncte adiacente ale rețelei. Se porneşte cu lumina incidentă pe 
suprafața țesutului și intensitatea tuturor celorlalte puncte ale rețelei având valoarea zero 
şi apoi, prin iteraţie, se estimează distribuţia luminii în ţesut, Presupunând că dezvoltarea 
de căldură se datarează absorbției luminii pe direcțiile + z, se poate calcula temperatura 
cu ajutorul ecuaţiilor cu diferenţe finite. 

Acest model a fost utilizat pentru calcularea temperaturii în țesutul iradiat cu laserul 
Nd:YAG. S-a obţinut o concordanță mulțumitoare cu temperaturile măsurate de 
Halldorsson şi Langerholc (1978) pentru un coeficient de absorbție 44 = 0,085 cm! şi un 
coeficient de împrăştiere 4 = 10 cm”, 
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Utilizând teoria împră 
a căldurii, Halldorsson et al. 
cului iradiat cu un laser cu 
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ştierii multiple şi o soluție analitică pentru ecuația de conducție 
(1981) au calculat temperatura in vitro pentru țesutul stoma- 
Nd:YAG. Rezultatele sunt apropiate de valorile măsurate ale 


temperaturii cu ajutorul unei camere termice pe suprafețele din fața şi din spatele țesu- 
tului. S-a găsit că cea mai bună potrivire a temperaturilor calculate şi măsurate se obține 
pentru 4a = 0,11 cm”! (valoare apropiată de cea a apei, 0,36 cm”, la lungimea de undă de 
1 um) şi un coeficient de împrăştiere 44 = 9,89 cm. 


4.1.2.5. Lărgirea fasciculului 


Observând o creştere continuă a diametrului fasciculului laser la trecerea prin țesut, 
Motamedi et al. (1983) au folosit o versiune euristică a legii Lambert-Beer, care modifică 
mărimea şi forma distribuției luminii. Această abordare este similară cu teoria 
Kubelka-Munk, exceptând faptul că deviația standard a imaginii laser în țesut este funcție 
de z. Dacă nu există absorbție (24, = 0), fasciculul se va lărgi şi puterea la orice adâncime 
z va fi egală cu puterea fasciculului incident pe suprafață. Acest model a oferit predicții 
rezonabile pentru temperatura şi adâncimea zonei de distrugere termică. 


4.1.2.6. Simularea Monte Carlo 


O soluţie alternativă pentru rezolvarea ecuaţiei transferului radiativ este simularea 
propagării luminii într-un mediu cu împrăştiere prin metoda Monte Carlo (Wilson şi 


Adam 1983). Evoluţia fiecărui foton 
dintr-un eşantion de ţesut este urmărită pe 
drumul său aleatoriu până ce este absorbit. 
Distribuţia totală a luminii este estimată din 
distribuția rezultantă a fotonilor absorbiți. 
Transportul luminii în țesut poate fi calculat 
cu metoda Monte Carlo fără aproximaţii asu- 
pra geometriei țesutului sau a distribuţiei un- 
ghiulare a luminii. Conform acestui model, se 
pot simula proprietăţile exacte de împrăştiere 
şi reflexia internă la granițe neadaptate. 
Keijzer et al. (1989) au prezentat rezul- 
tatele simulării Monte Carlo pentru distri- 
buţia luminii în țesutul arterial uman (aortă) 
iradiat cu laserul cu argon (476 nm). Pro- 
prietăţile optice ale aortei umane normale la 
această lungime de undă sunt următoarele: 
Ha > 6 cm”, 4y = 414 cm; ui = pa + pu = 
420 cm; g = 0,91; n = 1,37. Distribuţia lu- 
minii în țesutul arterial în aer pentru trei dia- 
metre (200 um, | mm şi 4 mm) ale unui fas- 
cicul incident uniform este prezentată în 
figura 4,35. Iradianța incidentă în fiecare 
figură este 1 W/cm?. Radiația retroîmprăş- 
tiată măreşte intensitatea fasciculului inci- 
dent, astfel că rata fluenţei interne depăşeşte 


1W/cm2 200 um 


(a) 


(b) 


Dam RE ina MIR 


(c) 


Fig. 4.35, Distribuția luminii la 476 nm 
în aorta umană pentru un fascicul laser 
incident uniform şi colimat, cu diferite 
diametre: (a) 200 um: (b) 1 mm; 
(c) 4 mm (Keijzer et al. 1989). 


iradianța aplicată la suprafață. Imediat sub fasciculul incident, lumina este încă împrăş- 
tiată înainte, după cum rezultă din gradientul radial mare al ratei fluenței lângă marginile 
fasciculului, Ceva mai departe față de sursă, lumina este mai difuză. 
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Difuzia radială creează în interiorul țesutului efecte de margine care variază cu + 1,5 mm 
față de perimetrul fasciculului incident. Distribuţia luminii corespunzătoare fasciculului 
cu diametrul de 4 mm (figura 4.35c) prezintă un cilindru central cu diametrul de 1 mm 
care nu este afectat de efectele de margine. În interiorul acestui cilindru central, rata 
fluenţei este aceeaşi cu cea a unui fascicul uniform de lărgime infinită. Când fasciculul 
incident este mai îngust de 3 mm, efectele de margine se suprapun, micşorând, rata fluen- 
tei în centru (figurile 4.35a şi 4.35b). 

Rata fluenței maximă se obţine pe axă, sub suprafață. Adâncimea maximă depinde de 
diametrul fasciculului incident. În cazul unor diametre ale fasciculului laser de peste 3 mm, 
rata fluenţei maximă se obţine la o adâncime de 35 um (figura 4.35c). Dacă diametrul 
fasciculului este micşorat, maximul se deplasează spre suprafață. 


în țesut 
w 


[W7 cmż] 
N 


Mărimea ratei fluenței maxime depinde de 
diametrul fasciculului laser. Acest maxim este 
de aproape 2,5. W/cm? pentru fasciculul de 4 mm, 
2 W/cm“ pentru fasciculul de 1 mm şi 1,2 W/cm? 


fluentei 


pentru fasciculul de 0,2 mm. Aşadar, mărimea 
ratei fluenței maxime depinde de diametrul fas- 
ciculului laser în conformitate cu curba prezen- 
tată în figura 4.36. Maximul pentru limita fasci- 
culului cu diametrul zero corespunde cu iradian- 
ta incidentă, respectiv 1 W/cm’. 

Graficele prezentate au fost realizate pentru 
cazul în care eşantionul este înconjurat de aer. 
Reflexia internă, cauzată de granițele neadap- 
tate măreşte rata fluenței lângă suprafață la valoarea maximului de sub suprafață. Dacă 
eşantionul de aortă este înconjurat de apă (indici de refracție adaptaţi), rata fluenței la 
suprafață este cu aproximativ 20 % mai mică decât maximul de sub suprafață pentru fas- 
cicule largi. A 2 lipi 


Rata maximå a 
o a 


0 il 2 3 4 
Diametrul fasciculului [mm] 


Fig. 4.36. Rata fluenţei maxime în țesut 


în funcţie de diametrul fasciculului 
(Keijzer er al. 1989). 


Până acum am discutat despre un fascicul 
laser cu profil uniform. Distribuţia luminii 
indusă de un fascicul cu profil. gaussian, cu 
diametrul la 1/e? de 1 mm, este prezentată în 
figura 4.37. Puterea fasciculului este 7,85 mW, 
aceeaşi cu cea a fasciculului. din figura. 4.35b, 
ceea ce corespunde unei iradianțe de 2 W/cm2. 
Maximul, distribuţiei se găseşte mai aproape 
de suprafață şi este mai puţin. larg. Rata 
fluenţei maxime; este-4 W/cm?, valoare dublă 
față de faseiculul cu profil uniform. Rezultă 
deci că profilul fasciculului incident influen- 
țează puternic distribuția radială a luminii în.țesut, v 

Un alt mijloc de aplicare a radiaţiei laser în țesut este fibra optică. Radiația la ieşirea 
fibrei nu este perfect colimată, ci are o distribuție unghiulară. Distribuţia luminii în ţesut 
calculată pentru o fibră cu diametrul de 200 um şi apertura numerică de 0,26 (vezi $ 7.1.1), 
poziționată chiar deasupra, suprafeței țesutului, este arătată” în figura 4.38. Distribuţia 
unghiulară a sursei este aproximativ gaussiană, cu o deviaţie standard de Ul grade. ~ 

Compararea cu figura 4.35a demonstrează că divergenţa luminii din fibră are-un efect 
minor asupră distribuţiei luminii în țesuturile cu împrăştiere puternică. Există totuşi 0 
lărgire radială adițională și o penetrare mai redusă, dar diferenţele nu sunt semnificative 


Fig. 4.37. Distribuţia luminii 
(4 = 476 nm) în aorta umană pentru un 
fascicul laser colimat de 7,85 mW cu un 
profil gaussian (diametrul la 1/e? de 
1 mm) (Keijzer er al..1989). 
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(diferența maximă este 0,08 W/cm2). Distribu- Fibră 200 um 
tiile sunt şi mai apropiate în cazul în care fibra 
este în contact cu țesutul, deoarece adaptarea in- 
dicilor de refracție micşorează apertura nume- 
rică a fibrei. 

Deoarece metoda Monte Carlo nu aproxi- 
mează distribuția unghiulară a luminii sau func- 
ţia de împrăştiere, transportul luminii în țesut 
poate fi calculat cu orice precizie dorită, chiar 
lângă surse şi granițe (Gardner er al. 1996). In 
plus, nu se impun restricții asupra seometriei 
țesutului sau a fasciculului incident. Neomoge- 
nitățile precum vasele sangvine implantate în țesut sau structurile în straturi ale pielii pot 
fi tratate fără probleme deosebite. Prin metoda Monte Carlo se poate simula orice profil 
de fascicul laser sau dispersia luminii de la orice tip de fibră optică, poziționată în inte- 
riorul sau în afara țesutului. 

Calculele necesare determinării distribuției luminii în țesut prin metoda Monte Carlo 
sunt în general lungi şi de aceea nu este posibilă determinarea distribuţiei în timp real, pe 
durata unui experiment sau a tratamentului. Totuşi, rezultatele calculelor pentru o anumită 
plajă de parametrii optici pot fi memorate şi apelate în timpul procedurilor terapeutice. 


Fig. 4.38. Distribuţia luminii 
(A =476 nm) în aorta umană pentru o fibră 
optică cu apertura numerică de 0,26 şi un 
diametru de 200 um (Keijzer et al. 1989). 


x k k 


s Conform unei. clasificări prezentate anterior, metoda Monte Carlo este o metodă 

 Stocastică de calcul a distribuției luminii în țesuturi. Un alt model stocastic descrie migra- 

rea fotonilor pe un drum aleatoriu într-un ţesut semiinfinit, care prezice mărimea fluxului 

„de fotoni reemişi într-un punct al țesutului, la o distanță aleatoare față de locul de injec- 
tare a lor (Schmitt e al. 1990). Conform acestui model, cinetica migrării fotonilor este 
evaluată numeric în termenii unui drum aleatoriu în cadrul unei rețele cubice. Împrăş- 
tierea este simulată. de o.modificare aleatoare a direcției de migrare a fiecărui foton, iar 
absorbția între. nodurile reţelei este descrisă de legea Lambert-Beer. Folosind această 
abordare, Bonner et al: (1987); Nossal-et al: (1988), Taitelbaum et al. (1989) şi alţii au 
dedus expresii aproximative ce corelează distribuția intensității emisiei difuze la suprafață 
cu parametrii optici pentru mediile omogene şi“ țesuturile formate din două straturi, în 
funcție de distanța de separare sursă-detector. Deoarece analiza drumului aleatoriu poate 
fi aplicată geometriilor neomogene complexe, ea este utilă pentru simularea propagării 
radiaţiei laser în piele. Totuşi, parametrii modelului nu sunt corelați simplu cu .coeficien- 
tul de împrăştiere 4, coeficientul de absorbție 24 şi parametrul de anizotropie g, care sunt 
folosiţi în mod obişnuit pentru a caracteriza proprietăţile optice într-un mediu aleator. În 
plus, este necesar un timp de calcul considerabil pentru a obține rezultate precise prin 
simulări pe calculator. 


4.1,2.7. Aproximaţia elipsoidală 


Jacques (1995b) a sintetizat rezultatele propagării luminii în țesuturi modelată prin 
simulare Monte Carlo prin expresii analitice simple, cu ajutorul cărora se poate estima 
rapid distribuția luminii în ţesut. Simulările Monte Carlo în țesuturi omogene, cu geome- 

- trii având simetrie cilindrică sunt încorporate în expresii bazate pe elipse. Aproximația 
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elipsoidală oferă relaţii analitice convenabile pentru distribuţia ratei fluenţei interne, 
y(x,2), prin caracterizarea contururilor cu rata fluenţei constantă cu ajutorul unor elipse. 

Se consideră un ţesut cu proprietăţi optice în care împrăștierea domină asupra absorb- 
tiei. Aceste proprietăţi sunt: coeficient de absorbție 44 = 0,1 cm'!; coeficient de împrăş- 
tiere 4 = 100 cm”; anizotropia g = 0,9; indicele de refracție n = 1,37. Pornind de la 
aceste proprietăți se pot calcula parametrii de transport: împrăştierea redusă 4s = 10 cm”; 
drumul liber mediu de transport (relaţia 4.15) zo = 0,099 cm; adâncimea de penetrare 
optică efectivă (relația 4.18) ô= 0,5745 cm. 

Să considerăm cazul unui fascicul laser de putere constantă şi iradianță uniformă, a 
cărui rază este variabilă. Figura 4.39 arată că, dacă fasciculul se lărgeşte, distribuţia 


luminii în câmp apropiat se lărgeşte de asemenea sub forma unor elipse. Distribuţia 
luminii -în câmp îndepărtat nu este 


afectată de diametrul fasciculului 
laser. Contururile cu rata fluenței con- 

stantă sunt aproximate corespunzător 

de o serie de elipse. Contururile cu 


ANL rata fluenței cea mai intensă apar ca 
ema 100 elipse turtite, în timp ce contururile cu 
putere rata fluenței mai puţin intensă sunt 
incidentă 10 A a $ 2 
caracterizate de elipse mai largi. Inten- 
sitatea ratei fluenţei în țesut este repre- 
zentată de codul său de culori (în figu- 
ra 4.39 alb-negru), într-o scară logarit- 
mică. Asteriscul arată corespodența 
Fig. 4.39. Distribuţia luminii în țesut, între figură şi codul de culori pentru 
aproximată prin elipse, pentru un fascicul laser rata fluenţei în țesut. 
incident cu diametrul de 4 mm şi iradianță Se observă că în zona de sub fasci- 
uniformă (8 W/cm?) (Jacques 1995b). culul laser incident există o regiune în 


care rata fluenței depăşeşte iradianța 
fasciculului laser datorită retroîmprăştierii luminii, care măreşte intensitatea fasciculului 
incident. In jurul acestei regiuni există o altă regiune în care rata fluenței este egală cu 
iradianța incidentă. Conturul acestei regiuni se ia de obicei ca referință. 
Figura 4.40 ilustrează aproximația elipsoidală care a fost folosită pentru aproxima- 
rea ra cu rata fluenţei constantă. Cei trei parametri care caracterizează elipsa 
sunt a, b, c: 


ELIPSA (a,b,c) 


Fig, 4.40, Elipsa ce aproximează distribuția lur 
j urinii în 

este caracterizată de parametrii (a,b,c) sau de două Urei 
(0, Zmar) ŞI Oma Eix max) (Jacques 1995b). 


de unde rezultă: 


Optica țesuturilor 103 
x? 
F =] n (4.52) 
(4.53) 
(4.54) 


Elipsa poate fi caracterizată şi de două puncte: (0, Zmar) Şi (Xmav Za.x ma). Za ESte 
extrema inferioară a elipsei, astfel că Zmar = a + c. Porțiunea cea mai largă a conturului este 
determinată de punctul (Xmas ZQ x max). Relaţiile între cele două seturi de parametri sunt: 


b E X max > (4.55) 
O Za) aaa (4.56) 
(Za ȘCa (4.57) 
Figura 4.41 prezintă comportarea pa- JG 
rametrilor a, b, c în funcție de raza fasci- ; 
culului. Se remarcă faptul că dacă raza 054 
fasciculului incident creşte (menţinând © 
puterea constantă 1 W), iradianța inciden- 3 0,3 
tă se micşorează şi elipsa devine din ce în = 
ce mai largă. 3 0,2 
În concluzie, aproximaţia elipsoidală v 
oferă o modalitate simplă pentru descrierea s Cai 


— distribuției luminii în țesuturile omogene. 
> Această aproximație este susţinută de de- 
terminările precise ale distribuţiei, realizate 
cu ajutorul simulării Monte Carlo. Parame- 
trii a, b, c specifici elipsei sunt determinaţi 
de drumul liber mediu de transport în țesut, 
[a + ud l-g)I. 


4.1.2.8. Comparaţie 


0 E E OA RAE OA 
Raza fasciculului [cm] 


0,5 


Fig. 4.41. Dependenţa parametrilor elipsei 
ce aproximează distribuţia luminii în 
țesut în funcţie de raza fasciculului laser 
(Jacques 1995b). 


Distribuţia luminii în ţesuturi este guvernată de teoria transferului radiativ. Rezolvarea 
acestei ecuaţii integro-diferențiale se poate realiza numai în anumite cazuri particulare 


IEI." TATENA 


I, Modele cu mai multe fluxuri 
1, Modelul celor două fluxuri 
Kubelka-Munk 

2. Modelul celor trei fluxuri 

3. Modelul celor şapte fluxuri 


sau numai impunând anumite aproximaţii. Cele mai utilizate modele pentru calcularea 
distribuţiei luminii în țesuturi sunt prezentate în tabelul 4.6. 


Tabelul 4,6. Modele pentru determinarea distribuţiei luminii în țesuturi şi parametrii optici asociaţi 


ai eat ca EESE A ROE EEA ila a Ta de da Ap orga AA Pta uda eat „let ae cca AEA CIC Var 
Model optic Coeficienţi optici Bibliografie 


Axm Sk Kubelka (1947), 
Nubelka (1954) 
Ha Hs 8 van Gemert et al. (19873) 


Ha Ha & Yoon et al. (1987) 
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Model optic Coeficienți optici Bibliografie 
I Modele cu difuzie 
1. Placă asimetrică; sferă; cilindru circular Her Ô Profio şi Doiron (1987) 
2. Eddington EE Ishimaru (1978a) 
3. Delta-Eddìington Has Heg Joseph et al. (1976) 
IU. Aproximația P, Ha Hy p(S,S) Bell şi Glasstone (1985) 
IV. Ordonate discrete Ha Hs, p(S,S) Ishimaru (1978a) 
V. Adiţie-dublare als, p(s;s) van de Hulst (1980) 
VI. Monte Carlo Ha Ho P(Ss) Wilson şi Adam (1983), 


Keijzer et al. (1989) 


Aceste modele, care permit calcularea proprietăţilor optice din datele experimentale, 
au grade diferite de precizie şi se aplică asupra unor condiţii particulare diferite de in- 
teracție laser-țesut. Dacă mediul are un albedo de împrăştiere redus, fasciculul laser va 
avea aceeaşi distribuţie unghiulară după penetrarea unei adâncimi optice. Totuşi, pe par- 
cursul primei adâncimi optice, deoarece g creşte, transmisia (împrăştierea înainte) este 
mai mare şi în consecință absorbţia locală lângă suprafață este mai mică. Pentru un mediu 
cu împrăştiere puternică, influența împrăştierii anizotrope deplasează maximul intensității 
luminii împrăştiate spre adâncimi optice mai mari, iar rata fluenței scade mai încet când g 
este mai mare în comparație cu un mediu mai izotrop. Diferenţele între granițele adaptate 
şi neadaptate în funcție de indicele de refracție sunt considerabil mai mari pentru valori 
mari ale albedo-ului (ay = 0,91, g = 0,50) (Motamedi et al. 1989). 

Teoria Kubelka-Munk se aplică numai iradierii difuze şi este limitată numai acelor 
cazuri în care împrăștierea domină asupra absorbției (4 << us). Aproximaţia difuziei 
pentru ecuaţia de transport-a fotonilor nu este restrânsă iradierii difuze, dar este limitată 
de asemenea acelor cazuri în care împrăştierea efectivă 4, depăşeşte semnificativ 
absorbția. Deoarece împrăştierea în țesuturile biologice este puternic anizotropă, ambele 
modele se aplică numai straturilor groase din punct de vedere optic: d >> (a + u)". 
Groenhuis et al. (1983a) au demonstrat că pentru cazurile cu albedo redus, intensitatea 
calculată cu aproximaţia difuziei poate devia cu mai mult de 25 % în comparație cu 
metoda Monte Carlo. 

Comparând teoria difuziei fotonilor cu metoda ordonatelor discrete rezultă: 

- până la un grad moderat de anizotropie (g = 0,5), diferenţa între aceste modele nu 
este semnificativă. Diferenţele se datorează naturii soluţiilor analitice folosite pentru 
modelul difuziei şi a soluției numerice utilizate de metoda ordonatelor discrete; 

- diferența între aceste modele devine semnificativă când se utilizează o funcţie de 
fază puternic anizotropă (g = 0,8). În acest caz, calcularea ratei fluenţei pe baza modelu- 
lui difuziei supraestimează predicțiile modelului ordonatelor discrete în zona de tranziţie 
între regiunea de împrăştiere multiplă şi zona de difuzie, unde numărul evenimentelor de 
împrăştiere nu a atins încă nivelul necesar pentru realizarea condiţiei de adâncime, ast! 
ca aproximaţia difuziei să fie validă; 

- după parcurgerea regiunii de tranziţie (aproximativ patru adâncimi optice), predicò- 
tiile celor două modele concordă mulțumitor. Rezultă deci, că modelul difuziei nu este 
aplicabil în primele adâncimi optice, unde este regiunea critică pentru cele mai multe 
aplicaţii biomedicale, Diferenţa se datorează în primul rând modului în care funcţia fazei 
este introdusă în fiecare model, Aproximaţia difuziei consideră numai primii doi termeni 
ai polinoamelor Legendre, în timp ce modelul ordonatelor discrete utilizează primii 150 
de termeni ai polinoamelor Legendre, Cu numai cei doi termeni folosiți pentru reprezen- 
tarea funcţiei de fază, modelul difuziei supraestimează fluxul difuz izotrop. 
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Metoda adiţiei-dublării poate fi aplicată pentru orice set de proprietăți optice şi con- 
diţii de graniţă. Dintre toate modelele 1-D, această metodă oferă cele mai precise rezul- 
tate, dacă diametrul fasciculului laser este mic în comparație cu diametrul eşantionului. 

Simularea Monte Carlo dă cele mai precise soluţii, deoarece în program poate fi 
inclus orice parametru geometric sau optic. Principalul dezavantaj este algoritmul de cal- 
cul invers, pornindu-se de la proprietăţile optice pentru calcularea reflexiei şi transmisiei. 
De aceea, parametrii optici trebuie potriviţi cu valorile măsurate, ceea ce necesită timpi 
lungi de calcul, 

Distribuţia în țesut a unui fascicul gaussian, calculată cu teoria celor două fluxuri 
Kubelka-Munk, cu aproximaţia împrăştierii multiple şi cu modelul lărgirii fasciculului, a 
fost comparată de Yoon et.al. (1985) şi este prezentată în figura 4.42. 


z4 

Kubelka -Munk Ha seon 
5 „ps =12 cm 
Raza =18mm 


oouooeaeea Imprăştiere multiplă 


=—:— Lārgirea fasciculului val 
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Fig. 4.42. Intensitățile relative ale luminii în țesut pentru un 
fascicul laser gaussian cu raza de 1,8 mm. la 1/e° (Welch:1984).- 


Intensitatea 
relativā 


Distribuțiile radiale la centrul fasciculului laser (r = 0), la suprafață şi la o adâncime 
z = 1,2 mm sunt ilustrate pentru un coeficient de absorbţie de 12 cm” şi un coeficient de 
împrăştiere de 12 cm”. Maximul intensității modelului împrăştierii multiple nu apare la 
r = 0 după cum ar trebui. Deplasarea maximului în direcția r este cauzată de condiţia de 
graniţă (nu există reflexie la granița z = 0). 

Cunoaşterea distribuţiei radiației laser în țesut permite determinarea distribuţiei tem- 
peraturii în interiorul țesutului. Când se presupune că absorbția are loc numai pe direcția 
fasciculului incident, iar intensitatea radiației scade exponențial în adâncime, atunci 
depozitarea de căldură (termenul sursă în ~= 


ecuaţia căldurii, vezi $ 5.4.3.1) este egală O _ 7 Saua a 
cu produsul între coeficientul de absorbție 2 6.007 î predă: 3 AI 
şi intensitatea luminii. Modelul lărgirii g 4,50 Pe, 
fasciculului a fost utilizat de Welch (1984) $ So 

pentru a compara valorile calculate cu cele 8 a ; 

determinate experimental pentru tempera- gi 1.30 

tura în țesutul stomacului de câine, în urma 5% 


0,00 
iradierii cu un laser Nd:YAG timp de 8 s 9.00 ESen gs Oaa aan 105 
(figura 4,43). După cum se poate observa, Sn ISA 
modelu) menționat oferă predicții rezona- ki tn Tompon mA şi glet 
il i XE n țesutul stomacului de câine pentru iradierea 
mas sef T EAD a cozii „Cu laserul Nd:YAG timp de 8 s. Temperatura 
Modelele de calcul ale distribuţiei laser este localizată în centrul fasciculului laser şi la 
A 0 adâncime de 1,2 mm în tesut (Welch 1984). 
in țesut bazate pe legea Lambert-Beer, 
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teoria Kubelka-Munk, aproximaţia difuziei şi modelul celor șapte fluxuri au fost folosite 
de Welch et al. (19878) pentru a calcula distribuțiile luminii într-o placă de țesut cu 
grosimea de 2 mm. Fasciculul laser are un profil gaussian, o rază de 1 mm la 1/e? şi o 
intensitate de vârf la centrul fasciculului de 100 W/cm? (putere laser de 1,57 W). 
Deoarece legea Lambert-Beer şi teoria Kubelka-Munk sunt modele ‘1-D, distribuția 
radială a luminii în țesut este presupusă a fi aceeaşi cu profilul fasciculului incident, 
Distribuţiile au fost calculate de asemenea pentru aproximaţia difuziei 2-D simetrică axial 
şi pentru modelul celor şapte fluxuri 3-D. Coeficienţii de absorbție şi împrăştiere au fost 
selectați pentru a reprezenta absorbţie dominantă (74 = 10 cm”, 4=1 cm"), absorbție 
egală cu împrăștierea (74 = 10 cm”, 4, = 10 cm”), împrăştiere dominantă (74 = 1 cm!, 
us = 10 cm") şi împrăştiere mult mai mare decât absorbția (744 = 1 cm”, 44 = 100 cm”). 
Pentru legea Lambert-Beer s-a folosit coeficientul de atenuare 44 = (4a + 44). După cum 
am arătat, coeficienții Kubelka-Munk nu sunt egali cu coeficienții de transport. S-au 
folosit următorii coeficienți Kubelka-Munk: absorbție dominantă: Axm = 10,8 cm!, 
Sgm = 0,33 cm”; absorbție egală cu împrăștierea: Agy = 14,7 cm, n = 5,1 cm!; 
împrăştiere dominantă: Agm = 1,9 cm”, Sum = 7,1 cm”; şi împrăştiere mult mai mare 
decât absorbția: Agm = 2 cm'!, Srm = 75 cm”. Pentru a reduce complexitatea problemei, 
s-a presupus împrăştierea izotropă şi adaptarea indicilor de refracție între țesut şi aer. 
Rezultatele comparate pentru rata fluenţei la centrul fasciculului laser şi la 1/e? din 
intensitatea sa maximă sunt prezentate în figurile 4.44-4.47. Pentru absorbție dominantă 
(figura 4.44), toate cele patru modele dau distribuții de lumină similare. Pentru absorbție 
egală cu împrăştierea (figura 4.45), lumina retroîmprăştiată chiar sub suprafaţă şi în centrul 
fasciculului este mai mare decât intensitatea. fasciculului incident (100 W/cm?). La 
centrul fasciculului, rata fluenței calculată cu teoria Kubelka-Munk este mai mare decât 
cea obținută prin aproximaţia difuziei şi modelul celor şapte fluxuri (figurile 4.45-4.47). 
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Fig, 444, Rata fluenței calculată în funcpie 
de adâncime pentru un țesut cu absorbție 
dominantă: (a) la centrul fasciculului laser; 
(b) la raza 1/e? de centrul fasciculului 


Fig, 445, Rata fluenţei calculată în funcție 
de adâncime pentru un țesut cu absorbție şi 
împrăștiere egală: (a) la centrul fasciculului 


laser; (b) la raza 1/e? de centrul fasciculului 
(Welch er al. 19878), (Welch et al. 19878) seiculului 
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Fig. 4.46. Rata fluenței calculată în funcție 
de adâncime pentru un țesut cu împrăştiere 
dominantă: (a) la centrul fasciculului laser; 
(b) la raza 1/e? de centrul fasciculului 
(Welch et al. 1987a). 
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Fig. 4.47. Rata fluenţei calculată în funcţie 
de adâncime pentru un țesut cu 
împrăştiere mult mai mare decât 
absorbție: (a) la centrul fasciculului laser; 
(b) la raza 1/e? de centrul fasciculului 
(Welch er al. 19873). 


Împrăştierea radială calculată cu aproximația difuziei şi modelul celor şapte fluxuri 


este ilustrată în figura 4.48, la raza 1/e“ de centrul fasciculului, în funcție de adâncimea z. 
În general, cele două modele dau valori similare pentru rata fluenței, dar totuşi, există 
câteva diferențe importante. Rata fluenței la suprafața frontală calculată cu modelul celor 


şapte fluxuri este mai mare decât cea calculată 
cu aproximația difuziei. În schimb, rata fluen- 
tei calculată cu ultima metodă scade în inten- 
sitate mai rapid în adâncimea țesutului (figu- 
rile 4.46 şi 4.47). Lărgirea razei 1/e? este mai 
pronunțată în aproximația difuziei, chiar dacă 
raza 1/e? la suprafață în aproximaţia difuziei 
este mai mică decât cea din modelul celor șap- 
te fluxuri (figura 4.48). Să notăm că mărimea 
fasciculului laser în ţesut se extinde aproape 
liniar în funcție de adâncimea din ţesut. O ex- 
pandare liniară similară a fost observată de 
Sinofsky și Dumont (1986b) în măsurători ale 
profilurilor intensităților transmise prin vasele 
arteriale iradiate cu un laser cu argon. 
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Fig. 4.48. Creşterea razei 1/62 a ratei 
fluenţei în funcție de adâncimea în tesut 
(Welch et al, 19873), 


Compararea celor patru modele arată că în cazul absorbției dominante, concordanța 
predicțiilor este bună, Împrăștierea radială este minimă, iar mărimea spotului ratei 
fluenţei în țesut este apropiată de mărimea spotului laser incident. Când coeficientul de 
absorbție este mult mai mare decât coeficientul de împrăştiere, legea Lambert-Beer oferă 


o procedură extrem de simplă, dar rezonabilă, pentru estimarea distribuţiei luminii. Dacă 
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împrăştierea devine dominantă, încep să apară diferenţe între modelele considerate. Legea 
Lambert-Beer şi modelul Kubelka-Munk nu țin cont de lărgirea fasciculului laser în ţesut, 
observată de Halldorsson et al. (1981). Legea Lambert-Beer nu include o componentă 
pentru retroîmprăştiere. Din acest motiv, rata fluenţei locală este întotdeauna mai mică 
decât intensitatea incidentă. De fapt, rata fluenţei calculată cu legea Lambert-Beer este mai 
mică decât valorile determinate cu celelalte modele, oriunde în ţesut. Pentru împrăştiere 
puternică, legea Lambert-Beer este incapabilă să prezică intensitatea luminii în țesut. Invers, 
teoria Kubelka-Munk supraestimează rata fluenței, în special la centrul fasciculului. 

Pe baza acestor comparații, putem conchide că legea Lambert-Beer poate fi aplicată în 
cazul laserilor cu CO, cu excimeri sau Er:Y AG, pentru care adâncimea de penetrare este 
mai mică de 40 um. Teoria Kubelka-Munk trebuie utilizată numai pentru fascicule 
incidente uniforme şi pentru cazurile în care variaţia radială a intensității este neglijabilă. 
În aproximația difuziei, cele mai bune rezultate se obțin când țesutul împrăştie puternic 
(albedo-ul se apropie de unitate). Când sunt acceptabile precizii rezonabile, aproximaţia 
difuziei poate fi folosită pentru ay > 0,6. Modelul celor şapte fluxuri oferă o predicție 
corespunzătoare a distribuţiei luminii şi poate fi extins la straturile multiple, astfel că este 
posibilă modelarea împrăștierii anizotrope prin selectarea unor factori ponderali în funcția 
de fază discretă. 

Compararea modelelor utilizate pentru evaluarea distribuţiei radiației laser în țesut ne 
permite să tragem şi câteva concluzii practice. Astfel, pentru țesuturile cu împrăştiere pu- 
termică, maximul intensității luminii şi creşterea temperaturii apar sub suprafaţa țesutului. 
În plus, poziţia acestui maxim se deplasează mai adânc în țesut dacă albedo-ul este mărit. 
De asemenea, raza fasciculului la iradierea suprafeţei în terapia fotodinamică trebuie să 
depăşească raza tumorii cu cel puţin trei lungimi de difuzie (rază tipică 6-12 mm, în 

funcţie de proprietățile țesutului), astfel încât micşorarea ratei fluenței lângă marginile 
fasciculului să nu afecteze iradierea tumorii (Profio 1989). 


4.1.2.9. Efectul de lentilă termică în medii biologice 


Efectul de lentilă termică este un efect neliniar, care rezultă din modificările macrosco- 
pice ale indicelui de refracție al țesutului datorită încălzirii localizate a mediului în timpul 
iradierii laser. Acest fenomen apare şi în alte medii, care nu sunt de natură biologică. 

IRA S i Când un fascicul laser de in- 
ee se el pt tensitate mare interacționează cu 
eng : un mediu: absorbant rezultă o în- 
călzire care este localizată spaţial. 
Dacă fasciculul laser are un profil 
gaussian, distribuția iniţială a tem- 
peraturii radiale este tot gaussia- 
nă, Încălzirea localizată cauzează 
expansiunea termică, care conduce 
la o micşorare a densității tesu- 
z=0 Ae tului, rezultând gradienți spaţiali 

Fig. 4.49, Parcursul unei raze a fasciculului macroscopici ai indicelui de 
autodefocalizat datorită gradienţilor indicelui de refracție  Ielacţie (Motamedi et al. 1988), 
în direcția radială, pentru cazul d/dT = 0 şi fără aberaţie ©U O distribuţie radială tot gaussia- 

sferică (Motamedi er al, 1988), nă, dacă derivata indicelui de re- 
fracţie cu temperatura este con- 
refracție va fi minim (dn/dT < 0) sau 


monnoiunnennsnneeposaeve 


! d=grosimea esantionului | 1215 


stantă, În funcţie de semnul lui d/d7, indicele de 
maxim (dm/dT > 0) de-a lungul axei fasciculului. 
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Pentru cele mai multe materiale, inclusiv apa, indicele de refracție este mai mic pe 
axă, unde încălzirea este maximă. În consecință, mediul se comportă ca o lentilă negativă. 
Micşorarea monotonă a gradienţilor de temperatură produce o divergență mai mare a 
fasciculului laser, după cum se poate vedea din figura 4.49. Deviaţia iniţială de la axa z 
poate fi atribuită divergenţei fasciculului incident și împrăştierii. 

Motamedi er al. (1988) au înregistrat evoluţia în timp a profilului fasciculului 
transmis printr-o celulă ce conţine o soluție de apă şi un colorant portocaliu alimentar, cu 
coeficientul de absorbție 3,3 cm'! la 514 nm. Puterea fasciculului laser incident a fost de 
2,25 W, iar diametrul fasciculului laser utilizat a avut un diametru de 1 mm. După /= 33 ms, 
spotul s-a extins la aproximativ dublul mărimii sale inițiale, iar la / = 100 ms s-au obser- 
vat inele de interferență clare. Spotul a atins mărimea sa maximă (de aproximativ 12 ori 
diametrul inițial) după t = 233 ms. În sfârşit, la £ = 834 ms s-a remarcat o lărgire asime- 
trică a fasciculului, cu aplatizarea pe verticală şi care a devenit şi mai proeminentă. în 

regim continuu. Asimetria este atribuită curenților verticali de convecţie datorită poziţiei 
verticale a celulei şi incidenţei orizontale a fasciculului laser. 

Evoluţia în timp a fasciculului transmis prin celulă a fost determinată de trei efecte 
semnificative: a) mai întâi intervine efectul de autodefocalizare, care depinde de gradien- 
tii de temperatură. Comportarea în timp a răspunsului temperaturii depinde la rândul său 
de rata de generare a căldurii şi pierderile prin conducţie şi convecție; b) în al doilea rând 
se remarcă interferența cauzată de aberaţia sferică a lentilei termice; c) în sfârşit, se 
observă distribuţia asimetrică cauzată de convecţia termică într-un mediu fluid. De notat 
că intensitatea la centru scade rapid, în timp ce inelele exterioare au cea mai mare inten- 
sitate în regim continuu. De asemenea, există o relaţie inversă între eragin] de expansiune 
al fasciculului şi mărimea iniţială a spotului. 

Am arătat că gradienții radiali de temperatură produşi de încălzirea laser induc modi- 
ficări locale în indicele de refracție al țesutului. Aceste modificări determină deformarea 
profilului fasciculului laser care traversează țesutul. Lin er al. (1995) au studiat com- 
portarea optică neliniară indusă termic a corneei de porc şi a umoarei vitroase, cu ajutorul 
unui sistem laser sondă-probă. Acest experiment constă dintr-un laser cu Ho-YAG, care 
măreşte rapid temperatura în eşantioanele de ţesut, în timp ce un fascicul laser He-Ne de 
putere coborâtă probează modificările proprietăţilor optice. în mediile oculare. Studiul a 
examinat comportarea optică a țesutului ocular într-o plajă de temperatură în care încăl- 
zirea țesutului nu induce distrugeri vizibile, ca. de exemplu albirea (coagularea corneei). 

După ce eşantionul. de țesut este plasat în montaj şi încălzit cu radiaţia laserului de 
pompaj, fasciculul laserului cu He-Ne transmis prin probă diverge, Aria fasciculului de 
probă se micşorează, iar iradianța în centru este mai mare după o încăizire a corneei timp 
de 500 ms. După ce proba este răcită, fasciculul laserului cu He-Ne se reîntoarce la 
profilul său iniţial (comportare reversibilă). 

Expunerea corneei la iradianță mai mare (57 W/em? pentru un diametru 2w = 1 mm) 
induce o convergență mai rapidă a spotului, în comparaţie cu iradianțe mai Sate âte (40 
W/cm? pentru 2w = 1,2. mm şi 29 W/cm? pentru 2w = 1,4 mm). După-un timp de expunere 
de 300 ms, aria măsurată a spotului fasciculului de probă a scăzut cu 50 %, 27% şi 18% 
pentru iradianțe ale fasciculului de pompaj de 57, 40 şi respectiv 29 W/cm? La iradianță 
maximă de 57 W/em?, corneea este coagulată, pata iradiată devine albă şi distorsionează 

efectul de defocalizare termică al fasciculului laser de probă transmis prin eşantion. 

Modificările. tranzitorii alẹ ariei spotului fasciculului laserului cu He-Ne au fost 
studiate și la transmisia prin umoarea vitroasă, după ce au fost aplicate diverse iradianțe 
pentru încălzirea eşantioanelor, Când eşantionul de umoare vitroasă este plasat la 3 cm în 
fața planului focal al fasciculului laserului de pompaj cu diametrul de dn 0,8 mm şi 
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iradianța de 85 W/cm?, aria spotului atinge un minim, care este aproximativ 45 % din 
valoarea iniţială, până la 100 ms de la începutul expunerii, La expuneri mai mari de 100 
ms, fasciculul transmis este distorsionat și profilul său își pierde simetria. Această 
distorsiune a profilului laserului cu He-Ne se datorează convecţiei căldurii din eşantion. 

În experiențe cu apă s-a observat o comportare optică dinamică similară cu cea 
observată în timpul iradierii cu un fascicul laser de pompaj de 40 W/cm? cu Zw = 1,2 mm, 
aria spotului fasciculului laser de probă scăzând rapid pe durata primelor 100 ms de 
iradiere. După o scădere maximă de 50 % a ariei spotului observată la aproximativ 100 
ms, profilul fasciculului laserului de probă transmis este distorsionat gradual, până la 
sfârşitul iradierii. 

Modificarea reversibilă a comportării optice a țesuturilor descrisă mai sus se dato- 
rează dependenţei de temperatură a indicelui de refracție, care este determinat de relația: 
n = no YANG, z, O(dn/db (relaţia 4.28), unde no este indicele de refracție la temperatura 
camerei, AT(r, z, î) este modificarea de temperatură, iar dn/dT este modificarea totală a 
indicelui de refracție cu temperatura. Deoarece fasciculul laser de probă converge în 
timpul procesului de încălzire a țesuturilor investigate, dn/dT pentru cornee şi umoarea 
vitroasă este negativ, adică cu cât este mai mare temperatura, cu atât mai coborât este 
indicele de refracție. Pentru apă, dn/dT este — 1,2479.10/C. Datorită conținutului mare 
de apă al mediilor oculare (78 % pentru cornee, 98 % pentru umoarea vitroasă), dn/dT 
pentru acestea trebuie să aibă o valoare apropiată de cea a apei. 

Variaţiile locale ale indicelui de refracție sunt direct proporționale cu puterea laser 
incidentă şi invers proporţionale cu pătratul mărimii spotului fasciculului laserului de 
pompaj. Astfel, cu cât este mai mică mărimea spotului laserului cu Ho:YAG pe eşantion, 
cu atât mai mari sunt iradianța şi temperatura rezultantă. Efectul de lentilă în mediu este 
mai pronunțat ca rezultat al gradientului abrupt al indicelui de refracție. Aceasta explică de 
ce defocalizarea fasciculului de probă creşte odată cu micşorarea diametrului spotului lase- 
rului de pompaj. Variațiile locale ale indicelui de refracție se anulează dacă dispar gradienții 
de temperatură. Dacă căldura induce modificări permanente în structura țesuturilor, atunci 
profilul fasciculului laserului de probă transmis prin țesut suferă modificări ireversibile. 

În experiențele cu umoarea vitroasă, mărimea defocalizării creşte după un anumit mo- 
ment al procesului de încălzire. Acest fenomen nu a fost observat în experiențele cu apă 
şi cornee şi este datorat lichefierii induse de căldură a umoarei vitroase. Acest proces de 
lichefiere cauzează modificări majore în proprietățile mecanice ale umoarei vitroase, în 

- special vâscozitatea sa. Variaţiile induse de căldură în proprietățile fizice ale umoarei vi- 
troase determină modificarea autodefocalizării fasciculului laser de probă. 

Efectul de lentilă indusă termic în țesut conduce aşadar la modificarea ratei fluenţei 
locale. Aceasta la rândul ei modifică generarea de căldură în țesut şi poate afecta rezulta- 
tele terapeutice. l 

Defocalizarea prin efectul de lentilă termică poate explica unele discrepanțe între tempe- 
raturile măsurate și cele calculate pentru fascicule laser de dimensiuni mici, precum şi unele 
observaţii histologice care nu pot fi explicate prin prezumția răspunsului liniar al țesutului, 


4.2, ELEMENTE DE OPTICĂ PENTRU ȚESUTURI 


Distribuţia luminii în țesuturi depinde de proprietăţile optice ale dìferitelor straturi din 
țesut la lungimea de undă a laserului şi de grosimea acestor straturi. Cele mai multe 
țesuturi sunt medii neomogene cu turbiditate, în care transterul radiaţiei optice este un 
proces extrem de complex. Modul în care energia radiaţiei laser se propagă prin țesut şi 
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este înmagazinată sub formă de caldură determină efectele terapeutice ale unei proceduri. 
Problema multor aplicaţii medicale ale laserilor este de a înțelege transportul radiativ în 
țesuturile complexe, pentru a ajuta medicul în stabilirea protocoalelor terapeutice. 

Rata fluenţei de energie radiantă (iradianţa integrată, totală) din țesut poate depăși de 
câteva ori iradianța incidentă a unui fascicul colimat, datorită retroîmprăştierii şi reflexiei 
multiple a luminii lângă suprafața eşantionului. Acest efect deosebit de important trebuie 
luat în consideraţie la stabilirea dozimetriei fotomedicale sau la explicarea efectelor 
observate în interacția radiaţie laser-țesut, 


Problema globală a propagării luminii în țesut şi a efectelor rezultante se numește pe 
scurt optica țesuturilor (Jacques 1993a). 


4.2.1. Definiţii 


Optica ţesuturilor determină zona primară de depozitare a energiei optice, numită 
zona optică. Relaţia între zona optică şi durata impulsurilor laser determină interacția 
laser-țesut. În cazul țesutului omogen cu proprietăţi optice uniforme, optica țesuturilor 
este ceva mai simplă. Dar, lucrurile se complică în cazul țesuturilor heterogene, care 
implică straturi multiple de țesuturi, cu proprietăți optice diferite. Dacă țesutul este iradiat 
cu fascicule laser de putere mare (sau iradianță mare), proprietăţile optice se pot schimba 
într-o manieră neuniformă, modificând o problemă inițial omogenă într-una heterogenă. 

În timpul iradierii țesutului cu laser pot apărea două tipuri de modificări optice: a) mo- 
dificări ale împrăştierii ca rezultat al coagulării termice a țesutului; b) modificări ale 


“absorbției datorită reacţiilor termice şi/sau fotochimice. Modificarea opticii țesutului in- 


fluențează rata de înmagazinare a energiei în țesut, conducând la accelerarea modifică- 
rilor optice în anumite părți ale țesutului şi la amplificarea neuniformităţilor în optica 
țesuturilor. Prin urmare, expunerea țesutului la nivele mari de iradianță poate determina 
tranziția de la o problemă inițial statică a opticii țesuturilor omogene la o problemă de 
dozimetrie complexă şi dinamică. 

Un alt aspect al iradierii cu fascicule laser de mare intensitate este modul în care 
optica țesuturilor afectează mecanismele de interacţie laser-ţesut. Acestea sunt clasificate 
în mod convențional după cum urmează: 

- interacţii fotochimice, care implică reacţii chimice, fotonul jucând rolul de reactiv. 
Distribuţia reacţiilor fotochimice în țesut depinde de distribuția luminii şi deci este 
restrânsă în regiunea depozitării fotonilor (zona optică); 

- înteracții fototermice, care conduc la efecte induse termic şi care depind de zona 
optică datorită difuziei termice; 

- interacții fotoablative, care pot rupe legăturile chimice ale anumitor molecule din 
țesut, datorită energiei mari a fotonilor din ultraviolet; 

- interacţii fotomecanice, care acoperă un domeniu de efecte ce includ vaporizarea 
explozivă cu efectul său de recul, generarea undelor de stres şi formarea plasmei. 

Un impuls laser scurt depozitează energia sub formă de căldură în zona optică, înainte 
să apară o difuzie termică semnificativă spre țesutul înconjurător. Rezultatul constă în 
atingerea de temperaturi maxime în zona optică, care se numeşte confinare termică. În 
zona optică poate apărea şi stresul, care se poate atenua prin propagare cu viteza sunetului 
în țesut (aproximativ v, = 1 500 m/s), Stresul termoelastic este produs de impulsuri laser 
cu durată mică, astfel că efectele interacţiei apar înainte de propagarea semnificativă a 
stresului, Rezultatul este atingerea câmpurilor de stres maxime în țesut, care se numeşte 
confinarea stresului, 
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4.2.2, Optica țesuturilor statice 


Distribuţia ridicată a radiaţiei laser în țesut poate fi discutată în termenii opticii 
țesuturilor statice, care se referă la proprietăţile optice ale țesutului supus unor nivele 
coborâte de iradianță. În cele ce urmează nu se ia în consideraţie situaţia iradierii cu fas- 
cicule laser de mare intensitate (> 107 W/cm?), care poate conduce la efecte de absorbție 
neliniară datorită străpungerii optice sau absorbției de doi fotoni. Aceste efecte vor fi pre- 
zentate în $ 5.6.7.1.4, 

În cadrul opticii țesuturilor statice se va avea în vedere regiunea primară de depozitare 
a fotonilor şi factorii specifici acestei regiuni, respectiv absorbţia și împrăştierea țesutu- 
lui, diametrul fasciculului laser şi structurile pigmentate ale țesutului. 


4.2.2.1. Medii dominate de absorbție 


Mediul dominant de absorbţie este definit ca acel mediu în care evenimentele de absorb- 
ție survin mai des decât evenimentele de împrăştiere efectivă; cu alte cuvinte, 44 > 44(1-2). 
Altfel spus, un foton va fi absorbit înainte ca efectele de împrăştiere să afecteze propa- 
garea fotonului. .. 

Un caz simplu de mediu dominant de absorbţie este un material care nu prezintă îm- 
prăştiere. Penetrarea radiaţiei laser în funcţie de adâncimea z într-un mediu fără împrăş- 
tiere este guvernată de legea Lambert-Beer, adică de o simplă atenuare exponențială: 

a I(z)= Iexp(o uaz), (4.58) 
unde Jọ este iradianța incidentă [W/cm2]. Una din curbele din figura 4.50 reprezintă /(2) 
pentru un mediu fără împrăştiere. După 30 mm de propagare, iradianța a scăzut de la 
1'W/em2 la 407 mW/cm? (4 = 0,3 cm'!). 
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Fig. 4.50. Distribuția luminii în medii fără împrăştiere şi cu turbiditate. Iradianța 
este reprezentată în funcţie de adâncimea z pentru un mediu fără împrăştiere 
(Ha = 0,3 cm) şi pentru un mediu cu împrăştiere (24, = 0,3 cm}, g = 40 cm, 


„g0,9), care reprezintă aproximativ proprietăţile optice ale muşchiului 
piciorului de şobolan la 633 nm (Jacques 1993a). 


Zona optică d este definită arbitrar ca acea adâncime | iradi 
„| Zana ONEA A RA RE A ime la care iradianța a scăzut la 1/e 


dallua: (4.59) 
În acest caz, zona optică este egală cu adâncimea de penetrare optică, adică d = 5(33 mm). 


rona ptică pentru depozitarea energiei 
epiteliul pigmentar retinian are o grosime 


Dacă tesutul este puternic absorbant, atunci zona o 
este egală cu dimensiunea țintei. De exemplu, 


Optica țesuturilor 113 


aproximativă de 10 um, care corespunde melaninei absorbante şi prin urmare mărimea 
zonei optice este de 10 um. 


hrv Medii dominate de împräştiere 


Mediul dominat de împrăştiere este definit ca acel mediu în care au loc evenimente de 
împrăştiere multiple înaintea unui eveniment de absorbție, adică pu < 4(1-g). În acest caz 
fotonii sunt multiplu împrăștiați şi se propagă în mediu prin difuzie. Imprăştierea face ca 
o parte din lumină să se îndrepte înapoi spre suprafaţa țesutului, unde este acumulată, 
Figura 4.50 ilustrează modul în care împrăștierea determină ca distribuția luminii, 
calculată prin simulare Monte Carlo, să fie confinată lângă suprafața țesutului în cazul 
iradierii uniforme cu un fascicul larg. Lumina penetrează mai puţin şi iradianța, /(0), în 
țesut în apropierea suprafeței este 3,2 W/cm? adică de peste trei ori mai mare decât 
iradianța incidentă, = 1 W/cm?. 

Penetrarea unui fascicul larg de lumină în țesut este descrisă aproximativ de relația; 

I(2)= Ipk, exp(-z/5), (4.60) 
pentru z > 6, unde 6 este adâncimea de penetrare 
optică în conformitate cu teoria difuziei (relația 
4.18), care descrie lungimea căii optice pentru o 
atenuare 1/e a luminii. Factorul k, este termenul. 
de retroîmprăştiere (numit de asemenea factor 
scalar sau factor de acumulare), care ia în consi- ac 
derație creşterea iradianţei Jọ prin retroîmprăș- 
tierea luminii şi acumularea fotonilor -la supra- v 317 
față. Valorile lui 4, sunt legate direct de reflec- . 24 
tanța difuză, Ra, care se observă din țesut. SARNY 

Ecuația (4.60) este o. aproximație care este va- 
labilă numai la adâncimi mari. Lângă suprafață, 0 0,2 04 06 08 1 
această aproximare este imprecisă. Fisura 4.50 EA Ra 
compară ./(z) calculată cu ecuaţia (4.60) (linia - Fig. 4.51. Parametrul de 
întreruptă) şi dependența reală a lui /(2) (linia retroîmprăştiere, k, în funcţie de 
continuă), calculată prin simulare Monte Carlo. reflectanța difuză, Ra. Punctele 

Figura 4.51 ilustrează comportarea factorului reprezintă diferite v. ‘lèr i spite see 
ks în funcţie de R}. Valorile tipice ale lui Ra € alate prin simulare Monte Carlo 

3 ie Aa A tii (Jacques 1992b). 
pentru țesuturi la 630 nm sunt de 30-40 %, ceea 
ce determină valori pentru k, de 4-5. Corespondenţa între k, şi Ra pentru un ţesut cu 
indicele de refracție de 1,37 (tipic pentru un țesut cu un conținut de apă de 70-80 %) 
poate fi descrisă de o relaţie analitică determinată din simularea Monte Carlo: 

k, = 3+5,1R, — 2expl-97R, ). (4.61) 

Dependența reflectanței difuze Ra, în funcţie de raportul între împrăștierea efectivă şi 
absorbție, N”, a fost prezentată în figura 4,18. O aproximare simplă a acestei dependențe 
(pentru medii cu indicii de refracție neadaptaţi) poate fi dată de: 

R, = exp(-76u, ). (4.62) 
Cu alte cuvinte, lungimea căii efective aparente, L, pentru fotonii ce scapă ca lumină re- 
flectată, este 75, că 

O tratare analitică a ratei fluenței în interiorul țesutului pentru cazul împrăștierii 


izotrope conduce la următoarea formulă pentru termenul de retroîmprăştiere (Barton er al. 
1997); 
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50, 


a E 4.63 
k, (30, -2+ 20-0, YA | (4.62) 


unde ax, este albedo-ul (24/44) pentru țesut. Pentru reflectanța difuză s-a obținut relaţia: 


1/2 
ja n E e UAE A (4.64) 
30, —2 1+2[(1-0.)73] 

Valorile lui 5 = 1/74 au fost compilate de Cheong et al. (1990) pentru o serie de 
țesuturi şi tumori şi sunt prezentate în figura 4.52. ô scade odată cu creşterea lungimii de 
undă până în domeniul spectral infraroşu apropiat (700-1 300 nm), unde proprietăţile 
optice sunt în general constante, iar lumina are cea mai mare penetrare (fereastra tera- 
peutică). De notat că valorile lui ô pentru țesuturi (figura 4.52a) şi tumori (figura 4.52b) 
nu diferă semnificativ. Deşi o tumoare particulară poate avea proprietăţi optice uşor 
diferite de țesutul normal înconjurător, în general nu există o diferenţă sistematică între 
țesuturi şi tumori. Valorile tipice ale lui ô sunt în domeniul 2-7 mm (în IR apropiat). 
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Fig. 4.52. Proprietăţile optice ale diferitelor țesuturi şi tumori. Coeficientul de 
atenuare efectiv Lip respectiv adâncimea de penetrare optică 6 sunt 
reprezentate în funcţie de lungimea de undă A (Jacques 1992b). 


Trebuie subliniată o chestiune importantă. Termenul de penetrare optică a fost adesea 


menţionat în legatură cu optica țesuturilor, Pentru multă lume, termenul 5 înseamnă adân- 


cimea d, la care iradianța incidentă pe țesut scade la 1/e. Pentru un mediu fără îm- 
prăştiere, acest lucru este adevărat: 6 = J//4, şi este identic cu d. Pe de altă parte, pentru 
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Pa 


un țesut cu turbiditate, d nu este egal cu ô, deoarece intervine factorul ks. Adâncimea la 
care lumina scade la 1/e din iradianța incidentă (zona optică) rezultă din ecuaţia (4.60); 
d = 6(1+Ink,). (4.65) 
Dacă k, = 1 (Ru = 0), rezultă d = 6. Pentru valorile uzuale ks = 4-5, zona optică, d, este de 
2,4-2,6 ori mai mare decât ô. Astfel, dacă un muşchi de şobolan are 6 = 5,1 mm la 
633 nm şi k, = 4,4, atunci pentru d rezultă o valoare semnificativ mai mare, de 12,7 mm. 
În acest moment avem la dispoziție aparatul mâtematic necesar pentru estimarea 
dozimetriei laser de-a lungul axei z în țesut, în urma iradierii cu un fascicul uniform larg. 
Pornind de la caracteristicile optice ale țesutului la lungimea de undă a radiaţiei laser, se 
calculează mai întâi 5 (relaţia 4.18), apoi Ra (relaţia 4.62), ks (relaţia 4.61) şi în sfârşit Z(z) 
(relaţia 4.60). Zona optică este dată de relația (4.65). 


4.2.2.3. Diametrul fasciculului laser 


Dozimetria radiaţiei laser descrisă mai sus este valabilă pentru un fascicul larg. Dacă 
fasciculul de iradiere este îngust, situația se schimbă, deoarece regiunea în care se 
depozitează energia laser devine limitată geometric de raza fasciculului laser, w. 


fascicul. cu diametrul ge 
20mm,3142 mW, 1W /cme+ 
-20 A45 e EI 15 20mm 


ÎN EI 


fascicul cu diametrul. de 
1mm, 7,85 mW, 1W/cm2 


-20 45 +10 5 p 5 10 15: 20mm 


Fig. 4.53. Efectul geometriei asupra penetrării luminii în țesut, calculat prin simulare 
Monte Carlo, pentru; (a) fascicul larg, diametrul 20 mm, 3,142 W, 1 W/em:; 
(b) fascicul îngust, diametrul 1 mm, 3,142 W, 400 W/em:; (c) fascicul îngust, diametrul 
1 mm, 7,85 mW, 1 W/cm? (Jacques 1992b). 


Figura 4.53 ilustrează efectul pe care îl joacă geometria iradierii asupra dozimetriei 
laser (Jacques '1992b). Figurile 4,53a şi 4.53b compară aceeaşi putere laser totală când 
este aplicată de un fascicul larg şi un fascicul îngust (fascicule cu profil uniform). 


Fasciculul îngust realizează o penetrare mai mare (curba având rata fluenţei constantă de 
1 W/cm? atinge o adâncime de 14 mm), dar de notat că iradianţa în punctul de injecție al 
radiației laser estè foarte concentrată, depăşind 400 W/cm?. Această densitate de putere 
este suficientă pentru a produce arderea şi/sau ablația țesutului. În schimb, fasciculul larg 
determină o penetrare comparabilă, deşi ceva mai mică (curba cu rata fluenţei constantă 
de 1 W/cm? atinge adâncimea de 8 mm), dar implică numai o iradianță de suprafață mo- 
derată, puțin peste 3 W/cm?, Prin lărgirea fasciculului se evită iradianțele excesive, rea- 

lizând adâncimi de penetrare semnificative. i 
În cazul fasciculului larg, iradianța poate fi mărită de câteva ori fără supraîncălzirea 
suprafeței țesutului, asigurând astfel o energie laser mai mare în țesut. Se va obţine o 
adâncime de penetrare apropiată de cea din cazul fasciculului îngust, dar cu un fascicul 
mult mai larg. Un fascicul larg este avantajos în unele aplicații medicale, cum este cazul 

terapiei fotodinamice. . 
Figura 4.53c arată un fascicul îngust cu aceeaşi iradianță ca cea a fasciculului larg din 
figura 4.53a (1 W/cm?), dar cu o putere mult mai mică (7,85 mW) (datorită dimensiunii 
mici a fasciculului laser). Valoarea redusă a puterii laser împiedică penetrarea fascicu- 
lului la adâncimi semnificative. 
Moes et al. (1989) au observat că după câteva lungimi ale drumului liber mediu, ze 
(relaţia 4.14), rata fluenţei de-a lungul axei de măsurare poate fi aproximată de o funcţie 

exponențială, cu un exponent depinzând de diametrul fasciculului incident. 

Pentru un fascicul incident larg, coeficientul de atenuare tinde spre 74 în concor- 
danță cu teoria difuziei (figura 4.54). Pentru diametre mici ale fasciculului incident, 
valorile experimentale ale coeficientului de 


a atenuare tind spre 44 = Ha + Hy în timp ce + 
z 60 coeficientul teoretic tinde spre 4 = La + pus. 
Bo Motivul existenţei acestei diferenţe este că, 
$ o i pentru diametre mici ale fasciculului, partea 
y “N $ pate experimentale difuză din rata fluenței este îndreptată mai 
20 * Calcule prin difuzie : , 
$ | i mult înainte decât pentru un fascicul larg 
g (deoarece rata fluenței difuze a luminii din 
S 10 afara fasciculului laser contribuie puțin la 


0 20 30 40 50 0 70 80 90 rata fluenței difuze de pe axa de iradiere). În 
Diametrul fasciculului [mm] A i 5 Leii 
consecință, presupunerea din aproximaţia di- 


Fig. 4.54. Variația coeficientului de fuziei că partea difuză poate fi aproximată de 
atenuare normat cu 44s în funcție de î o serie Taylor trunchiată la primii doi termeni 
diametrul fasciculului, în cazul adaptării (Groenhuis er al. 1983) nu mai este valabilă. 


indicilor de refracție (Moes'er al. 1989). Autorii menţionaţi mai sus au comparat 


aproximaţia difuziei 3-D cu rezultatele ex- 
perimentale obținute pentru. diferite diametre ale fasciculului laser şi pentru indici de 
refracție adaptați şi neadaptați. S-a obținut o concordanță bună (deviații < 10 %) între 
măsurători şi teorie, pentru diametre ale fasciculului cuprinse între 10 şi 60 mm. 

Pe baza acestor observaţii se poate defini zona optică. Pentru un mediu fără 
împrăştiere, dacă 2w < 1/4, dimensiunea minimă a zonei optice este egală cu 2w. Dacă 
2w > 1/4, dimensiunea minimă a zonei optice este 1/44. Aşadar, 

d = min(2w,1/ i). (4.66) 

Pentru un mediu dominant de împrăştiere, difuzia luminii la marginile fasciculului 
cauzează pierderi care afectează concentrarea luminii în regiunea centrală a fasciculului şi 
deci (Jacques 1993a): 
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d = 0,66(2w) (4.67) 
pentru fascicule înguste (2w < 2,5 6) şi: 
d = 6(1+ Ink, l- exp(- 2w/ 2,255)] (4.68) 


pentru fascicule largi (2w > 2,56). 
Aceste zone optice au rezultat în urma simulării Monte Carlo pe un țesut cu py = 1 cm”, 
1 = 100 cm" şi g = 0,9. 


4.2.2.4. Tesuturi pigmentate 


Dacă fotonii ce se propagă pe un drum aleatoriu în tesut întâlnesc o structură de țesut 
pigmentat, care absoarbe puternic la lungimea de undă a laserului în comparație cu 
mediul înconjurător, atunci fotonii vor fi absorbiți selectiv de acea structură pigmentată. 
De exemplu, iradierea retinei cu laseri ce emit în vizibil, fie în undă continuă (de exemplu, 
laserul cu argon, utilizat pe larg în tratamentul de fotocoagulare a desprinderilor de 
retină), fie în impulsuri, conduce la absorbția selectivă a fotonilor în epiteliul pigmentar 
retinian, care are o mare concentraţie de melanină. 


VU — 
Grosimea acestei structuri este de = 10 um, care DE O vas de sânge cu 
Aa R i A eo diametrul de 
constituie zona optică de absorbţie a fotonilor. oa 20pm 
Un alt exemplu, întâlnit în terapia steluțelor 7 

vasculare, sunt vasele de sânge care, iradiate cu un g 
laser cu lungimea de undă de 577 nm (laser cu colo- S 
i rant), absorb puternic datorită hemoglobinei. Diame- EA 10400 200 200. 400 500 


trul unui vas sangvin variază între 10 şi 1 000 um. Adaneimeltpm] 
Penetrarea luminii în sânge total este ~1/4a, adică 


A 
28 um pentru 44 = 354 cm! la 577 nm (Tabelul 4.3). PE aose: 
În acest caz, zona optică va fi egală fie cu mărimea -, . 52 ge Sopa y 
vasului de sânge, fie cu adâncimea de penetrare în © 1 
sânge, respectiv cu cea mai mică dintre ele. UE S MAE 

In general, dacă dimensiunea structurii pigmentate , ai 
este mai mică decât d dat de alte criterii, atunci zona _ & | he IP 


optică este egală cu mărimea structurii pigmentate. ia i Adâncimea ipm] 
Figura 4:55 ilustrează cele două cazuri, când: 
a) d este egal cu mărimea unei stručturi pigmentate ` Fie. 4.55. aria Să aaa 
subțiri şi b) d este egal cu adâncimea de penetrare, Structuri pigmentate (1 J/cm?, 577 nm, 
1/ RES x i. Fieuril 1 fascicul uniform, larg de 4 mm): 
Ha a unei structuri pigmentate mai mari. Figurile se (2) vas de sânge mic cu diametrul de 
bazează pe simulări Monte Carlo pentru propagarea 20 um; (b) vas de sânge mare cu 
fotonilor în timpul iradierii unui vas de sânge, diametrul de 200 um (Jacques 1993a). 
implantat în piele cu un fascicul laser larg (1 J/em”, 
diametru de 4 mm) la 577 nm (Keijzer er al, 1389, Jacques 1991a). Au fost folosite 
} ae proprietăți optice; piele, 4u = 2,8 cm, 4 = 215 cm, g = 0,8; sânge total, 
| a > 324 cm”, 4, = 500 cm", g = 0,98. Figura 4. 55a prezintă cazul iradierii unui vas de 
prd mic (20 um) situat sup suprafaţă. Înmagazinarea de energie în J/cm? este repre- 
zentată în funcție de adâncime, de-a lungul axei centrale a fasciculului care trece prin 
centrul vasului de sânge situat sub suprafața pielii, În acest caz, zona optică este însăşi 
dimensiunea vasului de sânge, Figura 4,55b arată cazul iradierii unui vas de sânge mai 
mare (200 um) situat sub suprafaţa pielii, În această situaţie, radiaţia laser nu mai este 
capabilă să penetreze întreaga structură, fiind absorbită rapid de sânge. Zona optică este 
aproximată mai bine în acest caz de adâncimea de penetrare 1/44 a sângelui total şi nu de 
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dimensiunea vasului sangvin. De remarcat că figurile 4.55a şi 4.55b utilizează ordonate 
logaritmice, datorită încălzirii puternice a zonei optice față de regiunea înconjurătoare. 


4.2.2.5. Adâncimea de penetrare şi zona optică 


Adâncimea de penetrare optică a radiaţiei laser în țesut este un factor crucial, care 
determină precizia intervențiilor efectuate cu laserul. Adâncimea de penetrare depinde de 
lungimea de undă a laserului, de tipul de țesut, de conţinutul de apă din ţesut și de con- 
centrația cromoforilor. De asemenea, intensitatea radiaţiei laser poate afecta semnificativ 
parametrii optici, datorită modificărilor dinamice ale coeficienţilor de absorbție şi împrăş- 
tiere. Deoarece apa este componenta principală a țesutului moale, iar conţinutul de apă 
este similar pentru aproape toate țesuturile moi (60-90 %), adâncimea de penetrare a lase- 
rilor din infraroşu mijlociu este relativ independentă de tipul de țesut. Adâncimea de 
penetrare este aproximativ 10 um pentru laserul cu CO; şi chiar mai mică pentru laserul 
cu Er:YAG. Radiația laserului cu holmiu este mult mai puţin absorbită de apă în 
comparație cu laserul Er:Y AG şi în consecinţă are o adâncime de penetrare de câteva zeci 
de ori mai mare. 

În schimb, lumina emisă de laserii din vizibil este absorbită predominant de cromofori 
şi în consecință este puternic dependentă de tipul de țesut. În tesuturile vascularizate, 
adâncimea de penetrare este mai mică. De exemplu, adâncimea de penetrare a radiației de 
577 nm în sânge este de:numai 20 um, față de sute de um sau chiar câțiva mm în tesu- 
turile cu vascularizare minimă. Se consideră că, în general, cu cât adâncimea de penetrare 
este mai mică, cu atât mai mare este precizia de interacție a laserului cu țesutul. 
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Fig, 4.56, Adâncimea de penetrare optică (6), zona optică (d) şi adâncimea 
de penetrare în apă (1/4 apa) pentru unii laseri folosiţi în biofotonică. 


Adâncimile de penetrare tipice pentru câţiva laseri cu aplicabilitate în medicină sunt 


prezentate în figura 4,56, într-o reprezentare dublu logaritmică. Sunt indicate adâncimea 
de penetrare optică, & (relaţia 4.18), zona optică, d (relația 4.65) şi adâncimea de pene- 
trare în apă a laserilor din infraroșu mijlociu, 1/44 apă. Pentru laserii cu excimeri din ultra- 
violetul îndepărtat, adâncimea de penetrare optică şi zona optică sunt identice. De ase- 


i 
$ 
E 
f 
$ 
b 
f 
| 

$ 


Optica țesuturilor 119 


menea, în cazul laserului cu CO, la 10,6 um, zona optică şi adâncimea de penetrare 
optică în țesut sunt identice, fiind foarte apropiate de adâncimea de penetrare optică a 
acestei radiații în apă. Începând cu lungimea de undă a laserului cu N, din ultraviolet şi 
până la lungimea de undă a laserului cu Ho:YAG din infraroşu apropiat, zona optică este 
mai mare decât adâncimea de penetrare optică, datorită proprietății de împrăştiere a 
țesutului. Raportul între cele două mărimi (1 + Ink) variază între 1,3 în cazul interacţiei 
laserului cu colorant (577 nm) cu sângele şi 2,6 în cazul diodei laser cu lungimea de undă 
de 840 nm ce interacționează cu pielea. 

Adâncimea de penetrare optică şi zona optică au fost calculate pentru diverse tipuri de 
țesuturi, cu parametrii optici indicaţi în tabelul 4.2, astfel: cornee pentru laserii cu ArF, 
KICI, KrF; aortă pentru laserul cu XeCl; ficat pentru laserii cu N}, argon (488 nm), 
Nd:YAG şi Ho:YAG; sânge pentru laserul cu colorant (577 nm); piele pentru laserii cu 
He-Ne, diodă şi CO»; colagen pentru laserul cu Er:YAG. 

Adâncimea de penetrare optică şi zona optică în ţesut sunt mai mici decât adâncimea 
de penetrare optică în apă în cazul laserului cu Ho:YAG şi invers în cazul laserului cu 
Er:YAG. În vizibil şi ultraviolet, absorbția are loc în alți cromofori decât apă şi de aceea, 
adâncimea de penetrare optică în țesut (mm şi chiar cm) este cu mult mai mică decât cea 
corespunzătoare apei. Intensitatea radiației laser intervine în mod hotărâtor asupra adânci- 
mii de penetrare optică în cazul laserului cu ATF, remarcându-se cele mai mici adâncimi 
(sub 1 um). 

Dacă țesutul este pigmentat, absorbţia radiaţiei laser este mult mai mare şi în conse- 
cință adâncimea de penetrare optică este mai mică (figura 4.57). 


Pana sa ng Ho Er CO 


a i 
STANN N 
AN FII 
A] 


DENIS 
N 

ZII 
Zi | ji 


A lum) 
Ultraviolet Vizibil Infraroşu 


(=) 
(e) 


= 
o 


// 


// 


Adâncimea de penetrare [mm] 


Fig. 4,57. Adâncimea de penetrare optică în cazul țesuturilor 
nepigmentate şi pigmentate. 


Așadar, penetrarea radiaţiei laser în țesuturi depinde de o serie de factori care pot 
determina valori ale acestui parametru între zecimi de um şi câțiva mm, adică un interval 
ce variază cu mai mult de 4 ordine de mărime. Jacques şi Keijzer (1991a) au calculat că, 
la lungimea de undă de 577 nm ce interacționează cu pielea fără sânge şi fără melanină, 
aproximativ 36 % din radiația incidentă este reflectată, 55 % este depozitată sub formă de 
căldură pe parcursul primului milimetru, iar 9 % penetrează mai adânc de 1 mm. 
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4.2.3, Optica țesuturilor dinamice 


După cum s-a precizat deja (§, 4.1.1.7), dacă țesutul este supus unei expuneri cu 
iradianță mare, optica țesuturilor se modifică dramatic. Modificarea proprietăţilor de 
absorbție şi împrăştiere ale țesuturilor va schimba distribuția radiaţiei laser în țesut, ceea 
ce conduce la o accentuare a modificărilor produse. Rezultatul este un proces dinamic de 
modificare a dozimetriei laser, care influențează decisiv interacția radiaţie laser-țesut. 


4.2.3.1. Modificarea absorbției 


Coeficientul de absorbție al țesutului este afectat de efecte fotochimice şi fototermice. 
Absorbţia fotonilor de către cromofori poate produce stări excitate care prezintă o secțiu- 
ne transversală de absorbţie diferită sau poate genera produse de descompunere care au o 
absorbție mai mică. De asemenea, la temperaturi înalte; țesutul se închide la culoare şi se 
carbonizează datorită” reacţiilor chimice induse termic, cum este de exemplu reacția 
Maillard (Maillard 1912) (reacţia de înnegrire în timpul coacerii alimentelor). Absorbția 
mai mare a țesutului înnegrit dă naştere unei temperaturi mai ridicate, care produce în 
final, carbonizarea țesutului. Procesul de carbonizare se întâlneşte în regimul de interacție 
fototermic, în special în cazul ablaţiei țesutului cu laseri de mare putere. 

Pentru a ilustra efectul de carbonizare, să urmărim un experiment efectuat de Jacques 
(1993a). Țesutul (piept de pui fără sânge, in vitro) a fost iradiat în aer cu un laser cu 
Nd:YAG (1,06 um) de 90-W prin intermediul unei fibre -optice plasată la ~ | cm de 
suprafață, astfel că se Obține o iradianță de ~ 468 W/em?, cu un fascicul având diametrul 
de 7 mm (la 1/e). În timpul primelor 30 s de iradiere, suprafața țesutului se înălbeşte încet 
ca urmare a creşterii împrăştierii cauzată de coagularea indusă termic şi se observă, de 
asemenea, deshidratarea țesutului. La momentul / = 30 s, suprafața țesutului se închide 

brusc la culoare, devine apoi neagră şi începe procesul de ablație rapidă. Stratul carbo- 
nizat absoarbe puternic radiația laser şi produce temperaturi înalte la suprafaţă, care de- 
termină vaporizarea țesutului la suprafață. Fără stratul carbonizat, laserul nu realizează 
procesul de ablaţie, fiindcă absorbţia țesutului este prea mică pentru a încălzi rapid supra- 
faţa sa. În schimb, prezența stratului carbonizat asigură ablația eficientă în regim conti- 
nuu. Continuând iradierea încă 20 s, se produce un crater de ablație de 7 mm, dar stratul 
carbonizat rămâne constant. S 

z „Iradierea laser continuă cauzează îndepărtarea şi înnoirea stratului carbonizat, ceea ce 
asigură ablaţia eficientă a țesutului. De altfel, Verdaasdonk er al. (19903) au dovedit prin 
înregistrări video îndepărtarea şi înnoirea ciclică a stratului carbonizat în timpul iradierii 
cu laserul Nd:YAG. Spre deosebire de țesutul fără sânge considerat mai sus, sângerarea 
este un factor important în multe aplicații medicale in vivo, deoarece determină formarea 
unui strat carbonizat gros. 

Aşadar, o fracţie importantă din energia laser incidentă este depozitată într-un strat 
carbonizat subţire la suprafaţa țesutului, determinând absorbția. unor densități mari de 
energie, care asigură vaporizarea rapidă şi ablaţia eficientă a țesutului. Deşi absorbția 
stratului carbonizat depinde de lungimea de undă, fracția din energia laser totală absorbită 
este întotdeauna suficient de mare, astfel că toţi laserii produc efecte similare odată ce a 
fost iniţiată formarea stratului carbonizat, | 


4.2.3.2, Modificarea împrăștierii 


Odată cu încălzirea țesutului, acesta se înălbeşte datorită împrăştierii ridicate cauzată 
de coagularea termică, Deși unele țesuturi prezintă o mieşorare a împrăștierii (de exemplu, 
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grăsimile devin transparente, iar colagenul din piele devine parţial transparent ca 
gelatina), cele mai multe ţesuturi se inălbesc datorită coagulării. Are loc o creştere de 2-7 
ori a coeficientului de împrăştiere efectiv, 4, (Jacques 1993a), datorită agregării ireversi- 
bile a proteinelor denaturate, care produc structuri ce împrăştie lumina. Thomsen etal. 
(1990) au arătat că miocardul coagulat prezintă procesul de formare a agregatelor pro- 
teinice, capabile să mărească împrăștierea. 

Consecința acestei împrăştieri mărite este concentrarea radiației laser lângă suprafața 
țesutului şi o creştere a încălzirii la suprafață. Rata fluenţei în țesut la suprafața sa /(0) 
este legată de iradianţa incidentă 7o şi reflectanța difuză prin relaţia (Jacques et al, 1993); 

1(0)= (1+6,7R, e. (4.69) 

Factorul 6,7 din ecuaţia (4.69) aproximează expresia 2(1+r;)(1-r;), unde r, este reflectanța 
internă totală (Anderson er al. 1989). Pentru o interfaţă aer-ţesut, r, la suprafața țesutului 
este apropiat de 0,5, care dă un factor de 6. Adaptarea indicilor de refracție la graniță, 
cum este cazul apă-țesut, va da r; = 0 şi un factor de 2. Factorul 6,7 este aproximativ 
corect pentru pielea cu indicele de refracție 1,37. Acest factor depinde, aşa cum am 
menţionat, de neadaptarea indicilor de refracție între ţesut şi aer. Teoria difuziei prezice 
un factor de 6,35. Simulările Monte Carlo mai detaliate arată că anizotropia lângă supra- 
fața neadaptată măreşte reflectanța internă şi dă un factor de 7,1. Rugozitatea suprafeței 
complică şi mai mult problema, astfel că un factor mediu de 6,7 răspunde cel mai bine 
scopului unui calcul aproximativ. 

Ecuația (4.69) arată modul în care reflectanța difuză, ealan din creșterea împrăş- 

tierii influenţează rata fluenţei 1(0) lângă suprafaţa țesutului, care accelerează încălzirea 
| țesutului în această zonă şi grăbeşte inițierea înnegririi şi carbonizării, acestuia. 


4.2.4. Influenţa opticii țesuturilor asupra mecanismelor de interacție 

Am prezentat până acum caracteristicile microscopice care influențează optica țesu- 
turilor ($ 4.2.1), precum şi optica țesuturilor statice (§ 4.2.2) şi optica ţesuturilor dinamice 
($ 4.2.3), privite din punct de vedere macroscopic. În continuare analizăm modul î în care 
optica țesuturilor influențează mecanismele de interacţie. 


= il E 


f; S 4 24.1. Regimul fototermic 
După depozitarea energiei laser în ţesut sub formă tera caldura. energia termică poate 
difuza în afara zonei optice spre țesutul înconjurător. Zona optică constituie termenul 
sursă în ecuaţia difuziei termice. Dacă durata impulsului laser z, este suficient de scurtă, 
"difuzia termică este prea lentă pentru ca energia laser să se disipeze în timpul impulsului. 
În acest caz energia este confinată în interiora zonei ‘optico astfel = se ating densități 
maxime de energie termică în țesut. 2 
O expresie aproximativă a tim pulni necesar penru gifuaih căldurii din zona optică 


având mărimea d este; ; ... wy 4 
ud aa? d? 
Ti” 4k, = wj A (4.70) 


unde ky este difuzivitatea termică (vezi $ 5.4.2.2), care oste ~l, 4 10 * cm2/s. Factorul 2 la 
numărător este rezultatul efectului de separare la interfața aer-țesut. Aşadar, se poate 
stabili un criteriu pentru durata impulsului laser 7, care „permite confinarea energiei 
termice induse de laser în interiorul zonei pulse! ' 

Ta STS O ku a i (470) 


unde 7, este timp de confinare ia 
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Ablaţia cauzată de impulsurile laser cu durata 7, mai scurtă decât timpul de difuzie termică 
7, poate fi tratată în cadrul teoriei termice a exploziei gaz-dinamice ce apare ca urmare a vapo- 
rizării rapide a materiei şi care este acompaniată de expulzarea vaporilor şi microparticulelor 
din materialul supus iradierii (Esenaliev et al. 1989, Golovlyov şi Letokhov 1993a). 


4.2.4.2. Regimul fotomecanic 


Creşterea temperaturii indusă de laser în zona optică determină expansiunea termo- 
elastică (vezi $ 5.6.2.1) a țesutului, care produce stresul mecanic. Acest stres se disipează 
în țesut cu viteza sunetului în mediul respectiv, adică v, = 1,5:10% cm/s. Similar cu situația 
confinării termice, un impuls laser foarte scurt depozitează energia și determină apariţia 
stresului înainte ca acesta să se poată propaga în afara zonei optice. 

Criteriul pentru ca un impuls laser cu durata 7, să realizeze confinarea energiei de 
stres în zona optica d este dat de relaţia: 

Tp <7,=d/v;, (4.72) 
unde 7; este timpul de confinare a stresului. | 

Odată ce câmpul de stres a fost generat de confinarea stresului, stresul se poate propaga 
în țesut. De altfel, undele de presiune în medii lichide au fost fotografiate prin tehnica de 

flash laser (Jacques er al. 1992a, Paltauf er al. 1992), demonstrând existența undelor de 
stres. Undele de presiune ce se propagă în țesut datorită confinării stresului pot afecta şi 
structuri care sunt îndepărtate de zona optică în care energia laser a fost concentrată. 
Dingus şi Scammon (1991) au arătat că în cazul unui mediu fără împrăştiere, în care 
d = 1/44, stresul se atenuează conform unei exponenţiale simple: 
fe expl- TpVs/ d) 
| TY, /d 
unde A, este factorul de atenuare a stresului. Această dependență se aplică şi pentru zona 
optică definită de condiţiile (4.66), (4.67) şi (4.68). Pentru impulsuri foarte scurte, stresul 
este confinat şi A; = 1; pentru impulsuri mai lungi, A, este mai mic şi stresul se disipează. 

Condiţia (4.72) impusă pentru confinarea stresului poate fi rescrisă ca zv/d < 1, 
astfel că relația (4.73) arată că impulsurile laser trebuie să fie suficient de scurte pentru a 
obţine cel putin 63,2 % din stresul maxim posibil cu un impuls laser arbitrar de scurt. 

Timpul de relaxare a stresului, 7, dat de relaţia (4.72), poate fi estimat dacă se cunosc 
viteza de propagare a sunetului în ţesut v, (scade odată cu creşterea temperaturii) şi grosi- 
mea stratului de țesut iradiat cu laserul d (zona optică). În cazul ablaţiei laser este de dorit să 
existe regimul de confinare a stresului într-un strat subțire la suprafață, deoarece se obţine o 
distrugere minimă a țesutului învecinat. Să exemplificăm pentru laserul cu Er:YAG. 
Folosind coeficientul de absorbție al apei la intensitate scăzută pentru A = 2,94 jum, 4e apa 7 
12 700 cm” şi presupunând un țesut cu 80 % conţinut de apă (d = 1/0,8:12 700 cm! = 
1 um), se poate calcula 7, ca având valoarea = 0,6 ns. Din acest calcul se poate trage 
concluzia că cea mai eficientă ablaţie a țesutului se realizează când impulsurile laserului 
cu Er;Y AG au durata mai mică de 1 ns. Dar acesta este cazul numai dacă fluența laser are 
valori apropiate de pragul de ablaţie, 

La nivele mari de fluenţă, radiaţia incidentă este depozitată într-un strat mult mai gros 
decât cel prezis de coeficientul de absorbţie al apei la intensitate mică (vezi $ 4.1.1.7.1), 
astfel că 7, este mult mai mare decât 1 ns, Aşadar, utilizând numai coeficientul de absorb- 


A, = (4.73) 


ție al apei la intensitate mică s-ar putea conchide eronat că radiaţia laserului cu Er:YAG 
cu durata de 100 ns nu reușește să realizeze confinarea stresului, pe când considerarea 
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proprietăților optice dinamice ale apei arată că la nivele mari de intensitate, confinarea 
stresului se obține şi cu impulsuri mai lungi, 

Problema confinării stresului este complicată şi mai mult de faptul că viteza sunetului 
depinde puternic de temperatura țesutului. Viteza undei de şoc indusă de șocul termic este 
o măsură a energiei depozitate la suprafața țesutului. Cummings și Walsh (1993b) au 
prezentat un montaj experimental pentru măsurarea vitezei undei de Şoc şi 0 estimare 
teoretică a vitezei pe baza modelului pistonului 1-D. Acest model arată că viteza undei de 
şoc variază cu rădăcina a treia a energiei depozitate pe unitatea de volum, EabV, la 
suprafața țesutului, adică voce ec (Fa/V)!?. Proporționalitatea cu rădăcina, cubică indică 
faptul că, chiar dacă există diferențe mari în energia pe unitatea de volum depozitată la 
Suprafaţa țesutului, se obțin variaţii mici pentru vitezele undelor de şoc măsurate. 


4.2.4.3. Confinarea spaţială a energiei termice şi de stres 


Din paragrafele precedente rezultă că un impuls laser scurt poate confina energia 
termică în zona optică, iar un impuls foarte scurt poate confina energia de stres în această 
zonă. În figura 4.58 este reprezentată mărimea zonei optice tipică pentru țesuturi 
(ecuaţiile 4.71 sau 4.72, în funcţie de proprietățile optice) pentru durate ale impulsurilor 
laser cuprinse între 1 ps şi câteva minute. În această diagramă sunt plasați laserii princi- 
pali cu aplicații în medicină şi biologie. Pentru unii laseri, liniile indică domeniul dura- 
telor impulsurilor emise: 

- pentru laserii cu funcționare în undă continuă, acest domeniu reprezintă timpul de 
expunere tipic folosit în aplicaţii clinice; 

- pentru laserii cu funcționare în impulsuri Er:YAG şi Ho:YAG, domeniul indică 
timpul pentru regimul declanșat şi timpul corespunzător emisiei în impulsuri lungi; 

- pentru laserul cu colorant pompat cu lampă flash, domeniul pentru % indică im- 


pulsurile de 1 us şi 400 us folosite în mod curent, iar d se referă la zona optică pentru 
dermă la 577 nm. 
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Fig. 4,58, Confinarea spaţială a energiei termice şi de stres 

pentru diferiţi laseri (Jacques 1993a). 
Figura 4.58 reprezintă harta dozimetriei laser, Efectele fotochimice sunt confinate în 
re lumina penetrează în țesut. Efectele fototermice şi fotomecanice pot 


zona optică, în ca 
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fi confinate în zona optică sau pot fi distribuite în afara acestei zone, deoarece energia 
termică poate difuza, iar undele de stres se pot propaga din zona optică. Există o interde- 
pendenţă între zona optică, d, şi durata impulsului laser, ņ, care determină trei regimuri 
distincte: a) confinarea stresului; b) confinarea termică; c) fără confinare. f ae 

Confinarea stresului (relația 4.72) are loc când impulsul laser este atât de scurt încât 
depozitează energia în zona optică înainte ca undele de stres să se propage în afara zonei 
optice. În consecință, stresul indus de laser se acumulează înainte să se propage, ceea ce 
determină generarea undelor de stres de mare intensitate. 

Confinarea termică (relația 4.71) are loc când impulsul laser este suficient de scurt 
încât energia sa să fie depozitată în zona optică înainte ca energia termică să difuzeze în 
afara zonei respective. În acest regim, căldura se acumulează, obținându-se temperaturi 
ridicate. Ca şi în regimul de confinare a stresului, distrugeri fotomecanice pot apărea şi în 
regimul de confinare termică, datorită stării de stres cvasi-continuă, cauzată de gradienţii 
termici ce se formează când căldura este confinată în zona optică. 

Regimul fără confinare (% > d'/ka) are loc când impulsul laser este relativ lung, iar 
energia termică şi de stres se poate propaga în afara zonei optice. In acest regim, energia 
termică va difuza în volume mai mari de țesut în comparație cu zona optică. Implicarea 
unor volume mai mari de țesut determină necesitatea unor energii laser de prag mai mari 
pentru a obține efecte marcante. De asemenea, zona afectată termic va cuprinde volume 
mai mari de țesut. Efectele termice şi mecanice pot fi diferite de cele caracteristice 
celorlalte două regimuri, deoarece gradienții de temperatură şi de stres: sunt mai puțin 
importanți, volumul de interacție este mai mare, iar perioadele de timp pentru încălzire şi 
răcire sunt mult mai lungi. 

Harta. dozimetriei laser arată câteva caracteristici interesante pentru laserii folosiţi în 
biofotonică. 

Laserul cu CO», cu lungimea de undă 10,6. um şi expuneri clinice tipice de 0,1-10 s, 
se situează în regimul fără confinare, în care difuzia termică joacă un, rol major în distri- 
buția energiei laser. Acelaşi laser poate funcţiona şi în regim de impulsuri scurte (7 = 1 us), 
cum este cazul laserului cu excitare transversală la presiune atmosferică (TEA). În acest caz, 
în zona sa optică de 10-15 um seva obţine confinarea termică, dar nu şi confinarea stresului. 

Laserul cu Nd:YAG la 1064 nm, cu expuneri clinice tipice-de 1-100 s, se plasează în 
mod uzual în regimul de confinare termică. Penetrarea adâncă a acestui laser (~ 6 mm) 
creează o zonă optică largă, şi chiar expuneri lungi de, 1 sau 2 minute pot realiza un 
oarecare grad de confinare termică. În regim declanşat (Q-sw în figura 4.58), laserul cu 
Nd:YAG se găseşte în regimul 'de confinare a stresului... 

Laserul cu Er:YAG; cu lungimea de undă 2,94 um, având în mod normal impulsuri de 
- 250 us, se situează în regimul fără confinare. Numai laserul Er:YAG în regim declanşat 
(m = 200 ns) se plasează în regimul de confinare termică, iar zona sa optică este foarte 
îngustă, de numai câţiva um, Regimul de confinare a stresului s-ar putea obține numai 
pentru impulsuri laser cu durata sub 1 ns. 


Un laser important din infraroșu apropiat, laserul cu Ho:YAG (sau THC:YAG) (ce 


emite la 2,1 um), este confinat termic când funcţionează în impulsuri lungi şi realizează 


confinarea stresului când funcţionează în regim declanşat, 

În extrema cealaltă a spectrului optic se situează laseri cu excimeri. Laserul cu XeCI 
la 308 nm se situează la granița între confinarea stresului şi 'confinarea termică. În 
schimb, laserul cu ArF ce emite la 193 nm nu poate realiza confinarea stresului, în ciuda 
duratei scurte a impulsurilor (14 ns), datorită faptului că zona optică este prea îngustă 
(coeficient de absorbție dinamic mare). Şi în cazul acestui laser, ca şi pentru laserul cu 


Er: Y SGG, sunt necesare impulsuri cu durata mai mică de 1 ns, 
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În vizibil, laserul cu colorant cu lungimea de undă de 577 nm (folosit clinic în derma- 
tologie) şi durata de 1 us atinge un anumit grad de confinare a stresului, ceea ce nu este 
cazul impulsurilor lungi de 400 us. Laserul cu Nd:YAG dublat în frecvenţă la 532 nm 
(2 x Nd:YAG) se situează. în tegimul fără confinare atunci când funcționează 
cvasi-continuu (emite în regim de cuplare a modurilor). În schimb, în regim declanşat, 
acest laser realizează confinarea termică. 

In sfârşit, toți laserii ce emit im 
în figura 4.58 sub titlul 
confinare a stresului. 


pulsuri de picosecunde sau chiar mai scurte, prezentaţi 
generic de laseri cu coloranţi de ps, se regăsesc în regimul de 


Înţelegând corect diferitele mecanisme şi efecte, este posibil să se elaboreze proto- 
coale de aplicare a radiaţiei laser care pot accentua sau diminua anumite efecte particu- 
lare. De exemplu, dacă se doreşte să se mărească efectele fotomecanice, dar să se evite 
etectele termice, atunci se vă alege un impuls laser foarte scurt (ns, ps, fs), care conţine o 
cantitate mică de energie, dar care poate genera o undă de şoc semnificativă, Această op- 
țiune permite minimalizarea distrugerilor termice adiacente 


4.2.4.4. Exemple 


Să considerăm mai întâi un țesut cu o structură pigmentată. Epiteliul pigmentar reti- 
nian are o grosime de 10 um şi deci corespunde unei zone optice d de 0,010 mm în figura 
4.58. Orice impuls laser mai scurt de 10 ns la o lungime de undă care este absorbită de 
melanina din pigment va determina confinarea stresului. Într-adevăr, determinările expe- 
rimentale au dovedit că impulsurile laser sub 10 ns au un prag de distrugere mai coborât 
decât cel la care ne-am aştepta numai pe baza confinării termice. Ipoteza că distrugerile 
fotomecanice sunt responsabile pentru acest prag de distrugere coborât este susținută de 
criteriul pentru confinarea stresului, exprimat de relaţia (4.72). 

Un alt exemplu este iradierea cu un impuls laser la 577 nm a unui vas de sânge mare 
(vezi şi figura 4.55). Zona optică pe baza coeficientului de absorbție al sângelui integral 
este ~ 30 um, adică 0,03 mm. Pentru a se realiza confinarea stresului în sânge total, figura 
4.58 arată că durata impulsului trebuie să fie mai mică de 20 ns. În acest caz, unda de 
stres se propagă în vasul de sânge şi afectează celulele înconjurătoare (celulele endote- 
liale, pericitele). Watanabe, et.al.: (1988) au determinat efectele undelor de stres asupra 
celulelor endoteliale și pericitelor. ce înconjoară vasele de sânge din dermă, ca urmare a 
ablației cu laserul, cu excimer. ArF a stratului superficial al pielii. (stratum corneum). 
Undele de stres. au fost iniţiate. de reculul ablaţiei. şi nu de expansiunea termoelastică 
($ 5.6.2.1 şi 5.6.2.2). Autorii menționați au concluzionat că undele de stres generate de 
impulsuri laser cu durate foarte scurte pot afecta vasele de sânge. 

Un al treilea exemplu se referă la melanozoame (organite structurate în interiorul 
melanocitelor) din stratul de bază al pielii. Impulsurile laser în regim declanşat pot 
distruge melanozoamele, ceea ce determină moartea melanociței şi eventual transparenta 
leziunilor pielii pigmentate. Mărimea melanozoâmelot este de~ 0,5-1 um, Pentru a dis- 
truge melanozoamele prin confinareă stresului în cadrul tratamentului laser al leziunilor 
pigmentate äle pielii, conform figurii 4.58, Sunt necesare impulsuri cu durata mai mică de 
l ns. Jacques și McAuliffe (1991€) au arătat'ică expunerea radiantă de prag pentru 
distrugerea melanozoamelor cu ajutorul laserului cu rubin (60 ns, 694 nm) corespunde unui 
salt al temperaturii în interiorul melanozomului de ~ 112 %0. Figura 4.58 sugerează că 
distrugerea este determinută de confinarea termică (vaporizarea apei) şi nu de cea de stres. 
Dacă s-ar atinge confinarea stresului în melanozom, distrugerea acestuia s-ar realiza cu un 
risc mai mic de afectare termică a celulelor de bază înconjurătoare, 
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4.3. SINTEZĂ: PROPRIETĂȚILE OPTICE ALE ȚESUTURILOR 


Proprietăţile optice ale unor materiale biologice (piele şi sânge) sunt prezentate în 
tabelul 4.7. Au fost calculaţi: coeficientul de împrăştiere efectiv z, coeficientul de 
atenuare 44 (formula 4.12); albedo-ul a, (formula 4.5); coeficientul de transport 4, 
(formula 4.16); raportul M (formula 4.13); raportul A (formula 4.17); coeficientul de 
difuzie Da (formula 4.20); drumul liber mediu de transport z (formula 4.15); drumul liber 
mediu zo (formula 4.14); adâncimea de penetrare optică 6 (formula 4.18); coeficientul de 
atenuare efectiv 44y (formula 4.19); reflectanța difuză totală Ry (relaţia 4.62); termenul de 
retroîmprăştiere k, (formula 4.61) şi zona optică d (formula 4.65). Parametrii de transport 
Ho 4 Şi g ai pielii şi sângelui la 577 nm sunt măsuraţi de Jacques şi Keijzer (19913), iar 
la 633 nm şi 840 nm de către Rütten et al. (1995). 

Aşadar , cunoscând parametrii de transport pentru un țesut la o anumită lungime de 
undă, se pot calcula toate celelalte proprietăţi optice ale țesutului respectiv (cu excepția 
indicelui de refracție, care se măsoară separat). În final, interesează valorile pentru 
adâncimea de penetrare optică, ô, şi zona optică, d. Exemplele din acest tabel se referă la 
spectrul vizibil şi infraroşu apropiat, unde împrăştierea este foarte puternică, astfel că 
His > Ha (de zeci şi sute de ori mai mare, cu excepția sângelui la 577 nm). Din acest motiv 
şi zona optică este mai mare faţă de adâncimea de penetrare optică (de 2,5-2,6 ori în-cazul 
pielii şi de 1,8-2,35 ori în cazul sângelui). Cea mai mare zonă optică se atinge pentru 
piele la 840 nm (7,2 mm). 

Tabelut 4.8 prezintă proprietăţile optice ale apei şi ale unor țesuturi la lungimile de 
undă ale laserilor folosiţi în biofotonică. Coeficientul de absorbţie al apei, La apa, este 
preluat din tabelul 4.1, iar coeficienţii de absorbţie şi de împrăştiere ai țesutului, 74, şi 4; 
din tabelul 4.2. Adâncimea de penetrare optică pentru 'apă, 5 (apă), este calculată ca 
inversul coeficientului de absorbţie al apei (1/74 apă), iar adâncimea de penetrare optică 
pentru ţesuturi este calculată ca inversul coeficientului de absorbție al țesutului (1/44, ) 
pentru țesuturile fără împrăştiere şi cu formula (4.18) pentru țesuturile care manifestă 
împrăştiere. 

Comparând adâncimea de penetrare optică în diferite materiale biologice şi la diverse 
lungimi de undă (ultima coloană din tabelul 4.8) se remarcă valorile extreme obținute în 
infraroşu mijlociu şi ultravioletul îndepărtat (sub 1 um), față de vizibil şi infraroşu 
apropiat (câțiva mm). De asemenea, adâncimea de penetrare optică depinde critic de 
cromoforii din țesut. Pentru aceeaşi lungime de undă (577 nm), dar pentru materiale 
biologice diferite (piele şi sânge), adâncimea de penetrare optică este 510 um şi respectiv 

16 um, adică de 32 ori mai mică. 

Adâncimea de penetrare optică în apă depinde puternic de lungimea de undă. În 
infraroșu, aceasta este mai mică de 1 um (4 = 2,94 um), pe când în vizibil şi ultraviolet 
(la intensități mici ale radiaţiei laser), 6 (apă) are valori foarte mari. Cea mai mare adân- 
cime de penetrare optică în apă (40 m) se atinge pentru A = 488 nm (în albastru), 

În concluzie, proprietățile optice. ale țesuturilor joacă un rol decisiv în stabilirea 
diverselor proceduri clinice, Fără cunoaşterea lor în detaliu, nu se poate face modelarea 
interacţiei radiaţiei laser cu țesutul biologic şi nu pot fi stabilite protocoale de iradiere 
laser, Necesitatea cunoașterii aprofundate a opticii țesuturilor justifică numeroasele studii 
efectuate și publicate în special în ultimul deceniu. 
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5 
INTERACȚII LASER - ȚESUT 


5.1. INTRODUCERE 


In capitolul precedent am arătat că, atunci când fasciculul laser este incident pe un 
țesut biologic, o parte din fascicul este reflectată, iar restul penetrează în țesut. Radiația 
reflectată are două componente: reflexia directă (Fresnel) şi reflexia difuză. Reflexia 
Fresnel are un unghi de reflexie egal cu unghiul de incidență al radiaţie; şi are o valoare 
de câteva procente (în funcție de indicii de refracție pentru. țesut şi pentru mediul 
înconjurător). Acest tip de reflexie pe esp ari A EATA 
intervine datorită neadaptării indici- ` 'eAroimprâștiere mprästjenešinainte 
lor de refracție. Restul fasciĉululúi ` N J 
ce pătrunde în țesut suferă procese 
de absorbție Şi împrăştiere multiplă. 27| absorbție 
In funcţie de coeficientul de ate- reflexie” N 
nuare, o parte a fasciculului poate fi grectanos / 
transmisă prin ţesut. Interacţiile po- 4 
sibile între radiația laser şi țesut sunt ; 3 bi 
ilustrate în figura 5.1. 

Energia radiației laser absorbită este convertită în căldură, care determină creşterea 
temperaturii țesutului. Gradul de. împrăştiere depinde-de lungimea de undă a fasciculului 
laser şi de proprietățile optice ale țesutului. O parte din radiația împrăştiată în țesut este 
îndreptată înainte (împrăştierea înainte) şi se adaugă radiației transmise, iar o altă parte 
este îndreptată înapoi (retroîmprăştierea), putând părăsi interfaţa țesut-mediu înconjurător 
şi să se adauge radiaţiei reflectate direct. Spre deosebire de aceasta, reflexia difuză are 
unghiuri de reflexie aleatorii. Aşadar, măsurarea radiaţiei reflectate de țesut include re- 
flexia directă a suprafeţei şi o parte din radiaţia retroîmprăştiată. In mod analog, măsu- 
rarea radiaţiei transmise include fasciculul direct şi o parte din radiația împrăştiată înain- 
te. Radiația laser retroîmprăştiată sau împrăştiată înainte depinde de reflectanţa internă şi 
de proprietăţile de absorbţie ale țesutului. Aceste proprietăţi pot fi modificate de distru- 
gerea termică a țesutului. De asemenea, proprietăţile termice ale țesutului variază cu tem- 
peratura şi conţinutul său de apă. 

Laserii cu emisie în ultraviolet, ca de exemplu laserii cu excimeri ATF, KrF şi XeCl, 
având lungimile de undă de 193 nm, 248 nm şi respectiv 308 nm, precum şi laserii din 
infraroşu mijlociu, ca de exemplu laserii cu Er:YAG (2,94 um), CO (5-6 um) şi CO, 
(9-11 um) au proprietatea că radiaţia lor este puternic absorbită de țesuturi. Adâncimea 
de penetrare (adică adâncimea la care intensitatea radiaţiei este redusă la un factor 1/e 
datorită absorbției şi împrăștierii) pentru aceste lungimi de undă este cuprinsă între 0,25 
şi 35 ura (figura 4,52), La aceste lungimi de undă, împrăștierea nu este semnificativă în 
comparaţie cu absorbţia, după cum este ilustrat în figura 5:2a. 


transmisie 


fascicul laser 
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Pentru lungimile de undă cuprin- 


fascicul laser fascicul laser fascicul laser 
se între 450 şi 590 nm, care includ 
laserii cu argon şi laserii cu colo- 
| | | ranţi, zona optică a fasciculului laser 
ANR este cuprinsă între 0,5 şi 1,5 mm. 
` Atât absorbția cât şi împrăştierea 
(a) (b) sunt substanțiale şi lumina în țesut 


are o componentă colimată puternic, 

înconjurată de o regiune în care lu- 

mina este multiplu împrăştiată (figu- 

ra 5.2b). Componenta retroîmprăş- 
tiată a luminii este o componentă majoră a reflectanţei totale măsurate: valori de 15-40 % 
din fasciculul incident sunt tipice pentru aceste lungimi de undă. 

Între 590 nm şi 1,5 um, domeniu care include laserii cu coloranţi, laserii cu He-Ne, 
diodele laser şi laserii cu Nd:YAG cu emisie la 1,06 um sau 1,32 um, împrăștierea 
domină asupra absorbției şi zona optică variază între 1 şi 8 mm. În timp ce lumina trece 
prin țesut, structura colimată a fasciculului este înlocuită de lumina complet difuză, după 
cum se vede în figura 5.2c. Retroîmprăştierea creşte semnificativ şi lumina reflectată 
măsurată reprezintă 35-70 % din radiaţia incidentă (Yoon er al. 1987). Pentru un fascicul 
incident normal, reflectanța totală este datorată în primul rând retroîmprăştierii, cu 
excepţia cazului când absorbţia este mult mai mare decât împrăştierea, caz în care se 

„observă în principal reflexia Fresnel. Gradul de retroîmprăştiere este funcție de proprie- 
tățile optice dependente de lungimea de undă ale țesutului. 

Figura 5.3 prezintă o schiță a comportării spectrale a pielii la om. În conformitate cu 
tabloul general deja prezentat, adâncimea de penetrare în ultraviolet este foarte mică, atinge 
un maxim la 780-800 nm şi scade din nou la valori foarte mici în infraroşu mijlociu. 


Fig. 5.2. Împrăştierea şi absorbția radiaţiei laser: 
(a) absorbție dominantă; (b) împrăştiere şi 
absorbție egale; (c) împrăştiere dominantă. 
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Fig. 5.3. Comportarea spectrală a pielii la om, Se indică intensitatea 
reziduală Și riscurile posibile (Muller şi Schaldach 1989a). 


Angstrom (1925) a demonstrat că materialele absorbante rugoase sunt mai întunecate 
când sunt umede, deoarece reflexia lor difuză face posibilă reflexia internă totală în 
pelicula de apă ce le acoperă, mărind astfel probabilitatea de absorbție a luminii. O 
suprafață netedă optic reflectă direct, indiferent dacă suprafața este acoperită sau nu cu 0 
peliculă de lichid, O rază de lumină ce se reflectă pe o suprafață netedă nu va fi reflectată 


Interacții laser- ţesut 131 


total la interfața lichid-aer. În schimb, dacă suprafața este rugoasă, reflexia sa difuză tri- 

mite o parte din lumină suficient de oblic pentru a fi reflectată total la interfața lichid-aer. 

Acest lucru măreşte probabilitatea de absorbție la suprafață (Lekner și Dorf 1988). 
Diversitatea adâncimilor de penetrare optică (1 um-l cm) şi a timpilor de interacție 


(de la picosecunde la minute) dă naştere unei diversități de efecte la interacţia între 
radiaţia laser şi țesutul biologic. 


5.1.1. Parametri determinanţi pentru interacţia laser-ţesut 


În medicina laser, dozimetria iradierii trebuie să includă toate măsurătorile sau deter- 
minările necesare pentru a stabili cu exactitate ceea ce se întâmplă în ţesut şi nu numai la 
suprafaţa sa prin parametrii de iradiere. O problemă importantă este de a decide care 
dintre parametrii fizici de la suprafața țesutului sunt adecvaţi pentru a caracteriza corect 
diferitele efecte laser din țesut, Dacă se defineşte doza numai ca o măsură a expunerii ra- 
diante pe suprafaţa țesutului, atunci diferitele efecte l 


Radiatie 


| 


în țesut, ca de exemplu, cele fotochimice, fototermice 


laser 
(fotocoagulare şi fotovaporizare), de  fotoablaţie şi | 


| 


fotomecanice (fotodistrugere) nu pot fi caracterizate 
corespunzător. 

Parametrul important care poate determina tipul 
de interacţie între radiația laser şi țesut este energia 
depozitată pe unitatea de volum, în fiecare punct şi în 
fiecare moment, după cum se poate observa din 
figura 5.4. Ea depinde de energia laser absorbită şi de 
disiparea căldurii în țesut. Dar, întrucât este dificil să 
se determine în timp real energia efectivă pe volum şi Energie depozitată / volum 
în timp, este necesar să se găsească alți parametrii, xyz) 
mai adecvaţi pentru caracterizarea procesului de Fig. 5.4. Energia depozitată pe 
interacţie. Astfel, diversele modalități de afectare a unitatea de volum şi în timp este 
țesutului în timpul unui tratament medical dat pot fi cel mai important parametru în 
caracterizate de un parametru fizic efectiv, după cum interacţia laser-ţesut. 
rezultă din tabelul 5.1. 


Tabelul 5.1. Diverse modalități de îndepărtare cu laser a țesutului 


Tip de îndepărtare Efect Parametru fizic efectiv 
a țesutului 
necroză biologic/fotochimic densitatea de energie 
coagulare biologic/termic puterea 
vaporizare piroliză/termic densitatea de putere 
fotoablaţie explozie rapidă/netermic densitatea de energie în impuls 
fotodistrugere străpungere optică/netermic densitatea de energie în impuls 


densitatea de putere 


În afara acestui parametru fizic efectiv, timpul de iradiere determină regimul de in- 
teracție propriu-zis, Interacţia laser-ţesut este un proces optic, termodinamic şi biochimic 
cuplat, Procesul depinde de parametrii laserului, ca şi de distribuţia şi absorbția energiei 
laser în mediu, geometria țesutului şi proprietățile optice şi termice ale țesutului. 

a) Parametrii laserului: 

- lungimea de undă; 
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- parametrii fasciculului (puterea/energia, mărimea fasciculului de iradiere, iradian- 
ta/fluența, distribuția intensității, divergența, calitatea fasciculului); ; ; 

- timpul de expunere (timpul de iradiere, durata/forma impulsului, frecvența de repeti- 
ție a impulsurilor); 

- unghiul de incidenţă al iradierii. 

b) Caracteristicile țesutului: iai ENEA 

- proprietăţile optice (absorbţia, împrăștierea, anizotropia, reflexia, indicii de refracție 
ai țesutului şi ai mediului înconjurător); Ai 

- proprietăţile termice (temperatura, capacitatea termică, difuzivitatea termică); 

- proprietăţile mecanice (densitatea, elasticitatea, tonicitatea, anizotropia mecanică); 

- compoziția chimică (conținutul de apă, prezența unor cromofori endogeni sau exogeni); 

- anatomia țesutului (microstructura, aranjamentul fizic al celulelor, organitelor şi fe- 
suturilor, structura omogenă sau heterogenă a țesutului); 

- fiziologia țesutului (starea metabolică şi funcțiile țesutului şi organismului, răspun- 
sul organismului la regenerare şi vindecare, fazele unor bioritmuri ale organului sau 
organismului viu). 

c) Caracteristicile interacției: 

- tranziţiile de fază; 

- distribuţia undelor de şoc şi de stres. 

d) Caracteristicile mediului ambiant: 

- condițiile de graniță la suprafața țesutului; 

- aerul, apa, sângele (perfuzia poate fi considerată ca un efect intern de răcire); 

- presiunea; ă 

- temperatura; asta 

- umiditatea. | ARII 

e) Caracteristicile produselor de ablaţie: ~ 

- compoziţia chimică; le, 

- structura geometrică; 

- proprietăţile optice. 3 i 

În afară de faptul că procesul de interacţie între radiaţia laser şi țesutul biologic 
depinde de un număr foarte mare de parametri, o parte din aceşti parametri au în plus o 
comportare dinamică, modificându-se odată cu încălzirea țesutului. Aceste modificări pot 
fi reversibile sau ireversibile. 3 

Sintetic, procesul de interacţie este reprezentat în figura 5.5. 


sgi 
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5.1.2. Apa din țesuturi 


i Constituentul major pentru cele mai multe țesuturi biologice este apa. Astfel, corpul 
vitros conţine 98 Yo apă, discurile intervertebrale 78-85 %; prostata de om 83 Kaa 79 %, 
comeca 78 %4, cartilajl 65:75 %, pielea (derta) 62-70 %, ficatul de om 69 9. cristalinul 
63 %, esutul adipos, 20740 %, osul 9:32 %, dentina 13.5 %, smalţul 2.3 05 Aceste 
procente reprezintă greutatea apei din țesuturile respective. ir 

Predominanţa apei În țesuturi determină importanța vaporizării apei ca mecanism de 
distrugere termică în țesuturile iradiate cu laser, Viteza de formare a va odlo i x a şi 
expansiunea lor stabilesc caracteristicile esenţiale ale etectelor în n A lus aR 
avute în vedere modificările în timp ale proprietăților mecanice pentru EEN > încălzite 
atunci când se elaborează modele sau se programează experienţe, pentru sasea şi 


controlul mecanismelor dominate de apa la interacția laser-țesut 
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1.Cuplarea fasciculelor laser cu suprafața țesutului 
(absorbția țesuturilor, absorbția fumului ) 


2, Transformarea țesuturilor de câtre energia absorbita 
(încălzire „evaporare, ionizare, distrugere mecanică) 


3. Expulzarea materialului ablat 
(convecție ,conducţie termică, condensare ) 
FASCICUL LASER 


(lungime de undă putere , regim de funcționare, forma impulsului, frecvența 
de repetiție 


MEDIU MATERIAL EXPULZAT 


A (temperatură, caracteristicile 
(aer,apă,săhge ) țesutului, coeficient de 


absorbție, calitatea 
77 focalizării ) 
// 
ŢESUT f 


(coeficient de absorbție, conductivitate termică ) : 


Fig. 5.5. Interacţia laser-ţesut şi o parte din rit ce determină acest proces 
(Miller er al. 1989b). 


Conţinutul de apă în țesuturi poate fi împărțit într-o fractie de apă liberă şi o fracţie de 
apă legată. Fracţiile tipice de apă legată din conţinutul total de apă sunt aproximativ 40 %, 
depinzând de țesut (Harpole 1989). Apa liberă are presiunea de vapori şi căldura de vapo- 
rizare normale ale apei pure, în timp ce apa legată are'o' presiune de vapori mai coborâtă 
şi o căldură de vaporizare mai mare. Apa 'se găseşte în interiorul matricii intercelulare şi 
în celulele vii ale țesutului moale. 

Având în vedere importanța apei din ţesuturi î în. 'cazul'interacţiei acestora cu radiația 
laser, vom prezenta pe scurt câteva elemente piyibd sPectroscopia apei. 

Apa are trei moduri de vibra- i l 
ție care sunt active în infraroşu - < 
(figura 5.6): v; este modul de alun- 
gire simetrică (v; = 3 625 cm”), 
v este modul de deformare si- 


MASNA 


Azie 


Sir PARY f AAR 


metrica (7 21595 cm:l), iar v, Întindere Deformare Întindere 
ZET PENE EE ei : ; i oi : 

este modul de alungire asimetrică simemica at AAMER elen z 

(Vp = 3 756 cm'!), Atât modurile sad i pa lama i 109 em? te ga 


fundamentale, cât şi armonicele, 

de exemplu 2v, (3 190 cm”), sau 

combinaţiile, de exemplu vi F v 

(5 220 cm”), se situează în infraroșu (1- T in), Localizarea. cărei benzi depinde de 

$ frecvența de vibraţie fundamentală a modur ilor de deformaţie şi/sau, de alungite pentru 
legătura OH din molecula de apă. 

ii Intensitatea unei benzi se bazează pe momentul de dipol al oscilaţiei, Apa. este activă 
în infraroșu deoarece are un moment de dipol permanent, care se schimbă când variază 
lungimea legăturii, Dacă temperatura creşte, adică legăturile hidrogenului slăbesc, benzile 


Fig. 5, 6. Modurile i maia Andamana 
At ale apei (Walsh şi GUMİRES: 1994). > 
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armonicelor sau combinațiilor la 1,44 um (2v + vs) şi 1,94 um (v; + v2) se deplasează 
spre lungimi de undă mai mici și cresc în intensitate, Banda de alungire fundamentală de 
la 2,94 um se deplasează de asemenea spre lungimi de undă mai mici, dar coeficientul de 
absorbție se micşorează rapid odată cu creşterea temperaturii (Walsh și Cummings 1994), 

Cele mai importante vârfuri de absorbţie ale apei sunt create de fundamentala 
modului de alungire vibrațională asimetrică la 2,94 um și de armonice la 1,94 um. 

În tabelul 5.2 se prezintă proprietăţile fizice ale apei (Sigrist 1986, Valderrama 
et al. 1991). 


Tabelul 5.2. Proprietăţile fizice ale apei 


Parametru Notaţie şi unități de Temperatura 

măsură 20°C 90 °C 

Densitatea p [g cm”°] 0,998 0,965 

Căldura specifică" C, r e 4,182 4,205 

Conductivitatea termică K [W cm" °C] 5,97:10° 6,77.102 

Difuzivitatea termică Ka [em2s"] 1,43-102 1,67-10% 

Viteza sunetului v, [m s] 1,4824-10° 

Coeficientul de expansiune termică BC] 2,06:10* 

Vâscozitatea cinematică va [m?s] 1,01:10% 


` Densitatea maximă a apei, p= 1 g/cm’ se atinge la 4 °C 
~ Căldura specifică a apei are un minim la 34,5 °C, anume 4,1779 J/g:?C, iar la 99 °C este 
4,2145 J/g:°C. Căldura specifică medie a apei se poate lua: Cp = 4,18 J/g:°C 


„ Căldura latentă de vaporizare a apei la 100°C este L, = 2,25667 kJ/g şi la 0 °C 
Ly = 2,50058 KJ/g (Popescu et al. 1974). Punctul critic al apei este: T, = 374,1 °C şi 
Pe = 218,5 atm (temperatura critică este temperatura maximă la care apa mai poate fi 
întâlnită în fază lichidă; presiunea critică este presiunea la care are loc lichefierea gazului 
aflat la temperatura critică) (Bunget er al. 1988). 


5.1.3. Exemple privind caracteristicile unor țesuturi - 


În multe cazuri, caracteristicile interacțiilor laser-ţesut sunt exemplificate pentru 


cornee şi piele. De aceea, vom prezenta pe scurt principalele caracteristici ale acestor 
țesuturi (anatomie şi funcțiuni). 


5.1.3.1. Corneea 


Comneea este partea transparentă a stratului extern de țesut al ochiului, care se 
continuă cu sclera, Corneea protejează conţinutul intraocular şi refractă lumina. Pentru a 
îndeplini aceste funcțiuni, corneea își păstrează rezistenţa sa şi transparența. Corneea la 
om are o grosime de 550 um în zona centrală şi 700 um la periferie şi are un diametru de 
12 mm pe orizontală, respectiv 11 mm pe verticală, La animale, corneea poate atinge 0 
grosime de 1,5 mm, Integrarea corneei în globul ocular este prezentată în figura 5.7, 

Elementele refractive cheie ale ochiului sunt corneea, cristalinul şi lungimea axei 
optice. Dintre aceste elemente, numai corneea este accesibilă clinic pentru măsurători şi 
modificări, 80 % din puterea optică a ochiului (48 de dioptrii) este asigurată de cornee, 
iar restul de cristalin, Deoarece neadaptarea indicilor de refracție este mult mai mare la 
granița dintre aer şi cornee faţă de toate celelalte interfeţe din ochi, cea mai mare parte 
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din refracția care proiectează o imagine clară pe retină apare la suprafața corneei. 
Cristalinul îşi poate modifica forma, pentru a mări puterea de focalizare în cazul vederii 


de aproape (acomodare). 
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dp= 7,2 mm Rp=-5,76(-2,665)mm 
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dp = 6,565 (6,5725)mm 
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Fig. 5.7. Modelul optic al ochiului la om: (a) schema redusă 
Gullstrand a ochiului; (b) schema Littman-Gulistrand a ochiului cu 
acomodare (Ren et al. 1995). 


Corneea la om este un țesut compozit puternic organizat, cu o microstructură şi o 
compoziţie chimică complexe. Corneea constă din cinci straturi, acestea fiind de la 
suprafața anterioară spre suprafața posterioară următoarele (figura 5.8): 

1) Epiteliul (Ep) este compus din 5-8 straturi de celule aranjate regulat şi are grosimea 
de 30-50 um. Funcţiunile principalele epiteliului sunt: realizarea unei suprafețe optice 
transparente şi netede la care poate adera filmul, lacrimal multistrat; menţinerea. unei 
bariere pentru difuzia apei, soluţiilor F bafi Keratometrie 
şi medicamentelor; formarea unei 
bariere mecanice. pentru corpurile 


rama anann 


A REAA $ AEN Stratul- lui B 
străine şi microorganisme. Epiteliul yis Siroma. 
este acoperit de filmul lacrimal, care - Membrana lui Descemet 

Endoteliu 


are o grosime de 7-10 um. Acesta 
este compus dintr-un strat superficial 
de ulei cu grosimea de 2 um, restul 
fiind o soluție salină. 

2) Stratul lui Bowman (B), nu- 
mit şi zona lui Bowman sau membrana lui Bowman, este o regiune acelulară, cu grosi- 
mea de circa 12 um, care constă din fibre de colagen orientate aleator, organizate în mă- 
nunchiuri care se unesc în porțiunea anterioară a stromei. Stratul lui Bowman se găseşte | 
numai la primate, Acest strat inelastic ajută la menţinerea formei corneei. Deoarece 
stratul lui Bowman este acelular, el nu se poate regenera, 

3) Stroma (S) (substantia propria corneae) cuprinde mai mult de 90 % din grosimea 
normală a corneei (500-700 nm), Stroma este un țesut puternic structurat, ce conţine fibre 
de colagen de tip 1 şi IV (diametru = 20 nm, Spaţiate regulat la = 60 nm într-o substanță 
de bază ce conţine mucopolizaharide) aranjate în circa 200 de lamele suprapuse şi 
implantate în apă şi materialul matricii interfibrilare, Stroma conține de asemenea celule 


Retractometrie 


Fig. 5.8. Structura de detaliu a corneei. 
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(keratocite, limfocite şi altele), Treimea anterioară a stromei are lamele întreţesute mai 
puţin organizate, care sunt dificil de separat mecanic, în timp ce restul de două treimi ale 
stromei (adică regiunile centrală şi posterioară) are structuri de lamele suprapuse puternic 
organizate, cu o legătură interlamelară şi rezistență la forfecare reduse, Această aranjare 
joacă un rol central în transparența corneei. Keratocitele sunt fibroblaste modificate, care 
manifestă o activitate redusă în corneea normală. Dacă sunt activate de o agresiune 
externă, ca de exemplu căldura sau radiaţia laserilor cu excimeri, keratocitele pot sintetiza 
fibre de colagen extracelular în stromă, ceea ce reprezintă o parte din răspunsul de 
vindecare la rănire. y 

4) Membrana lui Descemet (D) (elastica lamina) este un ţesut acelular cu grosimea de 
10-12 um, situată la baza endoteliului. Are o rezistență mecanică destul de bună. 

5) Endoteliul (En) are un singur strat de celule poligonale, cu grosimea de 4-6 pm. 
Endoteliul reglează hidratarea corneei şi permite transportul glucozei şi a altor substanţe din 
umoarea apoasă în cornee. Celulele endoteliului nu proliferează în timpul vieţii adulte. 
Endoteliul este uşor vulnerabil Ia forțele mecanice, ca de exemplu presiunea sau forfecarea. 

Corneea conţine în medie circa 78 % apă (în greutate) şi 22 % substanţe solide, dintre 
care colagenul şi alte proteine sunt principalele substanţe solide (circa 20 % în total) plus 
urme de mucopolizaharide, săruri şi alte substanțe. Stratul epitelial conţine un procent 
mai mare de apă (~ 90 %) faţă de stromă (76 %). Colagenul de tipul I, cu unități indivi- 
duale de polipeptide, la care hidrogenul este legat într-o elice triplă şi care formează fibre 
cu diametrul uniform, reprezintă principala proteină din stromă. În timpul proceselor 
termice, structurile individuale cu elice triplă sunt rearanjate structural în diferite forme, 
determinate în parte de distribuția stresului în cornee. 

‘Coeficientul de absorbţie al corneei, care este transparentă în domeniul spectral 300- 
1 300 nm, depinde de lungimea de undă. În regiunea ultravioletă a spectrului, componen- 
tele organice sunt cele mâi puternice absorbante. În capitolul precedent am arătat că, pen- 
tru laserul cu ArF (A = 193 nm), 4a ='39 900 cm”. Principalii cromofori la 193 nm sunt 
legăturile peptidice ce unesc aminoacizii adiacenți în moleculele de colagen (Pettit şi 
Ediger 1996). La lungimea de undă de 2,1 um a laserului cu Ho:YAG, coeficientul de 
absorbție al corneei este de 16,5 cm"! (Brinkmann et al. 1992). 

Indicele de refracție al corneei în regiunea vizibilă a spectrului are valoarea n = 1,376. În 
ultraviolet, n= 1,52 la 193 nm şi n = 1,45 la 213 nm (Pettit şi Ediger 1996). Proprietățile 
termice ale corneei sunt următoarele (Zhou et al. 1992); căldura specifică C, = 3,1365 J/g°C; 
conductivitatea termică K = 2,76-10% W/em:*C; densitatea p= 1,11 g/cm:. 


5,1,3.2. Pielea 


Pielea este un înveliş conjunctivo-epitelial, care îmbracă corpul pe întreaga sa supra- 
faţă. Ea este alcătuită din trei straturi de bază. Începând de la suprafaţă acestea sunt: 
stratul cornos, epiderma şi derma. ji 

Stratul exterior cornos (stratum corneum) este compus din celule moarte şi are 0 
grosime de 10-15 um. Celulele moarte 'sunt pierdute şi înlocuite continuu de epidermă. 
Acest strat este bariera între organism şi lumea exterioară. 

Epiderma, stratul din mijloc, are o grosime tipică de 60-120 um şi este compusă 
dintr-o zonă de celule vii, corespunzând unei grosimi de 3-5 celule. Acestea sunt kerato- 
citele, care proliferează continuu și creează stratul cornos, 

Derma, cu 0 grosime de 2-4 mm, reprezintă scheletul fibros al pielii. Ea este alcătuită 
predominant din proteine în matrice extracelulară, în majoritate colagen. La punctul de 
contact eu epiderma, derma prezintă o serie de proeminențe, papilele dermice, care conţin 
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ansele papilare, vasele arteriale și venoase şi terminaţiile simple sau corpusculare a 
numeroşi nervi senzitivi. În dermă există o serie de structuri, ca vasele sangvine, nervii, 
fibroblastele, foliculii părului şi glandele sudoripare, În partea sa inferioară (hipoderma), 
derma este alcătuită din țesut conjunctiv lax, infiltrat cu celule grăsoase, care formează 
stratul adipos al pielii. Derma asigură pielii flexibilitate, elasticitate şi rezistență, 
Absorbţia optică a epidermei şi a stratului de la suprafață (stratum corneum) este 
dominată de melanină, care nu are vârfuri de absorbție în spectrul vizibil. Absorbţia 
optică în dermă este dominată de pigmentul hemoglobină al sângelui, în special de 
oxihemoglobină (HbO,), care este responsabilă pentru culoarea roşie înicaz de inflamație 


(Long er al. 19878). Proprietăţile optice ale pielii au fost prezentate pe larg de van 
Gemert et al. (19893). 


5.2. REGIMURI DE INTERACȚIE 


Deşi s-a acumulat o experiență bogată în domeniul aplicaţiilor medicale ale laserilor, 
totuşi nu există un 'consens general pentru o terminologie fără ambiguități, care să 
caracterizeze. diferitele regimuri de interacție între radiația laser şi țesutul biologic. 
Medicii sunt interesaţi în primul rând de rezultatul clinic şi de evoluţia pacienţilor, pe 
când fizicienii şi biologii au în vedere procesele microscopice de absorbție şi transfer ale 
energiei de la câmpul de 'radiaţie la tinta biologică. În cele ce urmează, se va prezenta 
clasificarea regimurilor de interacție pe baza proceselor. fizice caracteristice şi se vor 
evidenția trăsăturile fundamentale care individualizează fiecare regim de interacție. 

Dacă parămetrii radiaţiei laser Sa I 147 DIROU 
(iradianța, durata) sunt variaţi în limi- fi 
te foarte largi, este posibil să se 
obțină diferite tipuri de interacții între 
radiația laser şi țesutul biologic, ca de 3, 
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şi altele), Aceste regimuri de interacție 
sunt ilustrate calitativ în figura 5.9, 

În literatura de specialitate se ac- 
ceptă existența a patru regimuri de in- 
teracție distincte, determinate de co- 
relarea între parametrii fizici ai țintei biologice şi parametrii radiației laser, în cadrul unor 
condiții de mediu cunoscute, precum și de durata de iradiere laser a țesutului (timpul de 
interactie), Aceste regimuri de interacţie sunt: regimul fotochimico, regimul fototermic. 
regimul de fotoablaţie și regimul fotomecanic, 

Regimul fotochimic este caracterizat de tim 
iradianțe coborâte, astfel că transformările fotochimice au loc prin absorbția luminii fără 
încălzirea semnificativă a țesutului, În cadrul acestui regim se remarcă biostimularea cu 
laser pentru accelerarea vindecării rănilor şi îndepărtarea durerilor (stimularea efectelor 
de microcirculaţie), fotoactivarea medicamentelor şi fotochimioterapia (terapia fotodina- 
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Fig. 5.9. Diferitele regimuri de interactie între 
impulsurile laser şi țesutul biologic (Letokhov 1996). 
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mică — PDT, terapia cu psoralen şi radiație ultravioletă A PUVA). În cazul terapiei 
totodinamice, se iniţiază un proces citotoxic prin efectul combinat al radiației laser și a 
unui fotosensibilizator injectat (de exemplu derivați de hematoporfirină — HPD). 
Sensibilizatorul activat de radiația laser suferă o serie de reacții chimice intramoleculare, 
care conduc la oxidarea diferitelor componente celulare. Distrugerea selectivă a unei 
tumori este posibilă datorită timpului de remanență a HPD mai mare în țesutul patologic 
față de țesutul sănătos. 

Regimul fototermic se obține prin micşorarea timpului de interacție şi creşterea 
iradianței. Principalele aplicaţii chirurgicale ale laserilor se bazează pe conversia energiei 
radiației laser în căldură. Gradul şi extensia efectului termic depind de proprietățile optice 
şi termice ale țesutului. Dintre proprietăţile optice, cea mai importantă mărime este 
coeficientul de absorbție şi dependența sa de lungimea de undă. Moleculele biologice 
absorb în special la lungimi de undă mai mici de 280 nm. În vizibil, radiația laser este 
puțin absorbită de țesuturile biologice, cu excepţia hemoglobinei din globulele roşii ale 
sângelui şi a melaninei, care este acumulată ca pigment în piele şi retină. Ambele sub- 
stanțe absorb puternic în verde. Apa este principalul absorbant în infraroşu. Între efectele 
fototermice se menționează fototermoliza (încălzirea localizată a țesuturilor cu laseri în 
impulsuri), fotohipertermia (37-43 °C, fără distrugeri ireversibile ale țesutului normal; 
45-60 °C, pierderea membranelor, sudura țesuturilor, denaturarea enzimelor), fotocoagu- 
larea (60-100 °C, coagulare, necroză), fotocarbonizarea (100-300 °C, uscarea țesutului, 
vaporizarea apei, carbonizare) şi fotovaporizarea (> 300°C, piroliză, vaporizarea matricii 
solide a țesutului). O extindere interesantă a regimului fototermic este termoterapia inter- 
stițială. În țesutul patologic se introduce o fibră optică, care este ghidată prin rezonanță 
magnetică nucleară (RMN) sau alte tehnici moderne de imagistică. În acest mod este 
posibil să se încălzească un volum relativ mare de țesut şi să se realizeze o coagulare 
omogenă. Extensia necrozei este controlată prin timpul de expunere. 

Regimul de fotoablație este un proces netermic, care se realizează cu laserii cu 
excimeri din ultraviolet, cu impulsuri scurte. Datorită energiei mari a unui foton cu 
lungimea de undă în ultraviolet (6,4 eV pentru 193 nm) este posibilă ruperea legăturilor 
chimice ale biomoleculelor. Efectul de fotoablaţie se manifestă prin îndepărtarea unui 
strat subțire de ţesut, într-o manieră care poate fi comparată cu o explozie la scară mică. 
Acest regim de interacţie se aplică cu succes în oftalmologie (keratotomie) şi în 
cardiologie (angioplastie). 

Regimul fotomecanic se realizează prin străpungerea optică în țesuturi transparente. 
Sunt utilizați laseri cu impulsuri foarte scurte (ns, ps sau fs) şi cu iradianțe de TW. 
Iradianța mare generează câmpuri electrice puternice (10%10” V/cm), care determină 
disocierea sau ionizarea materialului implicat. Producerea plasmei în focar este însoțită 
de unde de șoc şi unde de stres, care determină distrugerea țesutului. Unda de şoc distru- 
ge structura țesutului (fotodistrugere) sau dezintegrează materialul biologic (fotoftagmen- 
tare), Astfel, radiaţia laser este convertită în energie cinetică. 

Unii autori consideră numai trei regimuri de interaoție, regimul de totoablaţie fiind 
inclus în cel fotomecanic, De asemenea, denumirea regimurilor de interactie poate diferi 
(de exemplu, regimul fotomecanic mai este denumit electromecanic). 


5,2,1, Diagrama Boulnois 
Diversitatea aplicaţiilor medicale ale laserilor, poate fi sintetizată în „harta interac- 


jicale ale laserilor”, elaborată de Roulnois (1986). In această diagramă, prezen- 
ura 5.10, iradianța [W/em"] este reprezentaţă în Auneţie de timpul de interactie [5]. 
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terapia cu psoralen şi radiaţie ultravioletă A = PUVA), In cazul terapiei 
5 se inițiază un proces citotoxic prin efectul combinat al radiației laser şi a 
unui fotosensibilizator injectat (de exemplu derivați de hematoporfirină — HPD). 
Sensibilizatorul activat de radiația laser suferă o serie de reacţii chimice intramoleculare, 
care conduc la oxidarea diferitelor componente celulare. Distrugerea selectivă a unei 
tumori este posibilă datorită timpului de remanență a HPD mai mare în țesutul patologic 
față de țesutul sănătos, 

Regimul fototermic se obține prin micşorarea timpului de interacţie şi creșterea 
„iradianței, Principalele aplicaţii chirurgicale ale laserilor se bazează pe conversia energiei 
radiației laser în căldură. Gradul şi extensia efectului termic depind de proprietăţile optice 
ŞI termice ale țesutului. Dintre proprietăţile optice, cea mai importantă mărime este 
coeficientul de absorbție şi dependenţa sa de lungimea de undă. Moleculele biologice 
absorb în special la lungimi de undă mai mici de 280 nm. În vizibil, radiația laser este 
puțin absorbită de țesuturile biologice, cu excepția hemoglobinei din globulele roşii ale 
sângelui şi a melaninei, care este acumulată ca pigment în piele şi retină. Ambele sub- 
stanțe absorb puternic în verde. Apa este principalul absorbant în infraroșu. Între efectele 
fototermice se menționează fototermoliza (încălzirea localizată a ţesuturilor cu laseri în 
impulsuri), fotohipertermia (37-43 °C, fără distrugeri ireversibile ale țesutului normal; 
45-60 *C, pierderea membranelor, sudura țesuturilor, denaturarea enzimelor), fotocoagu- 
larea (60-100 °C, coagulare, necroză), fotocarbonizarea (100-300 °C, uscarea țesutului, 
vaporizarea apei, carbonizare) şi fotovaporizarea (> 300 °C, piroliză, vaporizarea matricii 
solide a țesutului). O extindere interesantă a regimului fototermic este termoterapia inter- 
stițială. În țesutul patologic se introduce o fibră optică, care este ghidată prin rezonanță 
magnetică nucleară (RMN) sau alte tehnici moderne de imagistică. În acest mod este 
posibil să se încălzească un volum relativ mare de țesut şi să se realizeze o coagulare 
omogenă. Extensia necrozei este controlată prin timpul de expunere. 

Regimul de fotoablaţie este un proces netermic, care se realizează cu laserii cu 
excimeri din ultraviolet, cu impulsuri scurte. Datorită energiei mari a unui foton cu 
lungimea de undă în ultraviolet (6,4 eV pentru 193 nm) este posibilă ruperea legăturilor 
chimice ale biomoleculelor. Efectul de fotoablaţie se manifestă prin îndepărtarea unui 
strat subțire de țesut, într-o manieră care poate fi comparată cu o explozie la scară mică. 
Acest regim de interacție se aplică cu succes în oftalmologie (keratotomie) şi. în 
cardiologie (angioplastie). 

Regimul fotomecanic se realizează prin străpungerea optică în țesuturi transparente. 
Sunt utilizați laseri cu impulsuri foarte scurte (ns, ps sau fs) şi cu iradianțe de TW. 
Iradianța mare generează câmpuri electrice puternice (105-107 V/cm), care determină 
disocierea sau ionizarea materialului implicat. Producerea plasmei în focar este însoțită 
de unde de şoc şi unde de stres, care determină distrugerea țesutului. Unda de şoc distru- 
ge structura țesutului (fotodistrugere) sau dezintegrează materialul biologic (fotofragmen- 
tare), Astfel, radiaţia laser este convertită în energie cinetică. 

Unii autori consideră numai trei regimuri de interacţie, regimul de fotoablație. fiind 
inclus în cel fotomecanic, De asemenea, denumirea regimurilor de interacție poate diferi 
(de exemplu, regimul fotomecanic mai este denumit electromecanic). 
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5,2,1. Diagrama Boulnois 


Diversitatea aplicațiilor medicale ale laserilor, poate fi sintetizată în „harta interac- 
iilor medicale ale laserilor”, elaborată de Boulnois (1986). În această diagramă, prezen- 
4 [W/eum'] este reprezentată:în funcție de timpul de interactie [5]. 


tată în figura 5.10; iradianța 


Interacții laser- fesut 139 


Liniile diagonale desemnează expuneri radiante [J/cm?] 
interacție, începând cu cel fotochimic, continuând cu ce 
încheind cu cel fotomecanic se încadrează într- 
între 10 şi 1 000 J/cm?. 


constante, Diferitele regimuri de 
le fototermic şi de fotoablație și 
un domeniu limitat de expuneri radiante 
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Fig. 5.10. Harta interacțiilor medicale ale laserilor. 
Notaţiile din figură reprezintă: HPD — derivați de hematoporfirină; 
RF — radiofrecvență; AVAL — anastomoză vasculară asistată de laser; 
dermat. — dermatologie; gastr. — gastrologie; ginec. — ginecologie; 

hepat. — hepatologie; oftalm. — oftalmologie; 
ORL — otorinolaringologie (Boulnois 1996). 


Datorită efectelor de saturație moleculară, parametrii optimi ai laserului asociați unui 
proces fotomedical dat pot fi aranjaţi în patru familii distincte, care împart o singură 
mărime fizică: expunerea radiantă. O singură variabilă diferenţiază aceste procese şi 
anume timpul de expunere. Impulsurile laser lungi corespund regimurilor fotochimic şi 
fototermic, iar impulsurile scurte determină regimurile de fotoablaţie şi fotomecanic. 

Boulnois clasifică aceste regimuri de interacții după scara de timp astfel: a) regimul 
fotomeganie (electromecanic) (impulsuri de 10 ps-10 ns), în care emisia termoionică sau 
producerea multifotonică a electronilor liberi determină străpungerea dielectrică şi 
generarea plasmei; (b) regimul de fotoablaţie (impulsuri în ultraviolet de 10 ns-100 ns), 
în care fotodisocierea directă rezultă ca urmare a ruperii legăturilor intramoleculare 
datorită absorbției fotonilor; c) regimul fototermic (undă cvasi-continuă de 1 ms-10 s), 
în care are loc conversia energiei electromagnetice în energie termică; d) regimul 
fotochimic (undă continuă, 10-1 000 s), în care fasciculele laser de putere mică sunt 
utilizate pentru terapie (low level laser therapy = LLET) sau pentru activarea unor sub- 
stanțe chimice sensibile spectral. 
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Diagrama Boulnois sintetizează datele publicate privind utilizarea medicală a laseri- 
lor. Căsuţele includ punctele corespunzătoare la mai mult de 50 de variabile optime deter- 
minate experimental, ce acoperă majoritatea aplicaţiilor fotomedicale ale laserilor. Sunt 
incluse datele obținute cu laserii Nd:YAG, Ar, Kr, CO;, excimeri (KrF, ArF, XeCl), 
coloranţi şi He-Ne. Din diagrama Boulnois rezultă două caracteristici importante. 

În primul rând, datele nu sunt răspândite uniform, ci sunt aproximativ aliniate pe un 
domeniu de 12 ordine de mărime pe o diagonală în care expunerea radiantă variază între 
10 şi 1 000 J/cm?. Această corelare reciprocă între iradianţă şi timpul de interacţie într-un 
domeniu foarte larg demonstrează că doza de energie specifică necesară pentru obţinerea 
unei transformări biologice indusă cu laserul este aproape constantă. Rezultă deci că 
timpul de expunere în care este livrată doza de energie reprezintă singurul parametru ce 
distinge procesul de transformare în ansamblu. 

In al doilea rând, diagrama pune în evidență patru grupe de transformări separate, care 
Sunt situate pe o diagonală a diagramei, în funcţie de timpul de interacţie. Această clasifi- 
care în patru familii fotomedicale serveşte ca bază de analiză pentru fiecare proces de 
iradiere laser, în funcţie de parametrii caracteristici, dar în primul rând de timpul de in- 
teracție (iradieri în undă cvasi-continuă ~ regimurile fotochimic şi fototermic şi iradieri în 
impulsuri scurte - regimurile de fotoablație şi fotomecanic). 

Diagrama Boulnois extinde legea de reciprocitate Bunsen-Roscoe din fotochimie, 
care afirmă că atât timp cât produsul între iradianță şi timpul de expunere este acelaşi, 
efectul fotochimic va fi acelaşi. În sistemele biologice se observă o anumită abatere de la 
legea reciprocității, deoarece procesele de vindecare compensează unele distrugeri induse - 
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Fig, 5.11, Varianta diagramei Boulnois (Frank 1989). 
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de radiaţia laser. Împrăştierea datelor din fi igura 5.10 poate fi explicată prin aceste abateri 
de la legea reciprocităţii. 

O variantă a diagramei Boulnois (Frank 1989) este arătată în figura 5.11. Această dia- 
gramă ilustrează în plus cele patru regimuri de interacţie cu diferitele efecte ce pot 
surveni în fiecare caz în parte. 

O altă diagramă ce figurează regimurile de interacție este trasată într-o reprezentare 
expunere radiantă în funcție de timp pentru diferite iradianţe (drepte oblice) în figura 5.12 
(Miller şi Schaldach 1989a; Müller er al. 1989b; Dărsche! şi Brodzinski 1989), Ca şi în 
cazul diagramei Boulnois, se observă că o „doză” (expunere radiantă) constantă nu repre- 
zintă un parametru fizic relevant pentru iradierea laser neionizantă, deoarece pentru ace- 
laşi nivel de expunere radiantă este posibil să fie atinse toate tipurile de interacție, în 
funcție de timpul de expunere al energiei laser aplicate. 
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Fig. 5.12. Reprezentarea regimurilor de interacţie în diagrama 
expunere radiantă în funcţie de timp (Müller et al. 1989b). 


5.2.2. Cubul Jacques 


Complexitatea proceselor de interacţie, laser-ţesut poate fi ilustrată schematic şi cu 
ajutorul unui cub (Jacques 1989a; Thomsen 1991a; Jacques 1992a). Cele trei axe (x, y, 2) 
ale acestui cub reprezintă mecanismul de interacție (axa x), evoluţia în timp a.reacţiei 
tisulare (axa y) şi nivelul organizării. biologice. (axa 2). În urma iradierii laser a țesutului 
survin modificări, care pot fi indicate, de unul sau mai multe cubuleţe (în total 27) din 
“cubul Jacques, Mecanismele de interacţie pot fi clasifi cate în fotochimice-(x;), fototer- 
mice; (x2) sau fotomecanice (x). În cazul terapiei fotodinamice sunt, implicate reacții 
fotochimice,, modificări induse de laser. a autofluorescenței tesutului sau fotodescompu- 
nerea țesutului. „Reacţia este foiotermică î în cazul hipertermiei induse de laser, a coagulării 
sau Vaporizării rapide a tesutului, Mecanismele fotomecanice devin importante pentru 
laserii în impulsuri, care produc evenimente explozive şi unde;de presiune; călătoare ca 
urmare a formării plasmei, a expansiunii termoelastice sau a reculului ablaţiei. Evoluția în 
timp a reacției tisulare este descrisă, ca un efect fizic imediat (1), un răspuns, biologic 
întârziat (y2) sau vindecare pe! termen lung (3). Axa y poate fi privită şi ca. răspunsul. tim- 
purių la o leziune (y2). ṣi răspunsul întârziat la vindecare (v3) (Thomsen 1991a). O apli- 
caţie particulară poate implica un efect fizic imediat, ca de exemplu coagularea termică a 
țesutului, Ulterior, survine răspunsul biologic pe termen scurt, ca de exemplu necroza fe- 
sutului distrus, şi vindecarea pe termen lung, care asigură, de exemplu, fibroza ce con- 


poate fi un organit (2,), o celulă (2) sau un țesut (z;). Nivelul biologic la care se consideră 
interacţia poate fi un țesut sau organ, cum este cazul hipertermiei induse cu laserul, care 
tratează volume mari de țesut. Alte interacții apar la nivel celular, ca de exemplu micro- 
disecția cu laserii în impulsuri cu Er:YAG, Ho:YAG sau ArF, care tind să îndepărteze 
țesutul cu distrugeri termice şi fotochimice limitate numai la un singur strat de celule. 
Sunt posibile efecte laser şi la nivelul organitelor, ca distrugerea fotochimică a mitocon- 
driilor care au acumulat un fotosensibilizator sau distrugerea fototermică/fotoacustică a 
unui melanozom iradiat cu un laser în impulsuri. Cubul astfel divizat (figura 5.13) ilus- 
trează interacţiile laser-ţesut ca relații 3-D complexe ale țintei biologice, mecanismului 
fotofizic şi a răspunsului în timp al țintei. 

Înțelegerea efectelor patologice ale interacţiilor laser-ţesut în organismele vii necesită 
considerarea stării anatomice şi fiziologice a țintei, răspunsurile organismului la regenerare 
şi vindecare, precum şi timpul de iradiere şi timpul după iradiere la care se constată efectul. 

Interacțiile laser-ţesut cuprind adesea mai mult de o secțiune din cub. De exemplu, 
ablația țesutului implică atât efecte fototermice, cât şi efecte fotoacustice, care conduc la in- 
flamarea țesutului pe termen scurt şi care pot conduce pe termen lung la cicatrizare sau dis- 
funcţie. Aşadar, cubul Jacques este în primul rând un mijloc de ghidare pentru înţelegerea dif- 
eritelor aspecte ale interacției laser-țesut. Cubul trasează doar linii de separație atunci când se 
încearcă divizarea unui proces complex de interacție în elementele sale componente. 
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Fig. 5.13. Cubul Jacques ce ilustrează Fig. 5.14. Încadrarea schematică în cub a 
- interacțiile laser-țesut (Jacques 1992a). terapiei fotodinamice (Jacques 1992a). 


Să considerăm câteva exemple de interacții laser-țesut care ilustrează modul de 
utilizare a cubului. Figura 5.14 arată o formă de interacție fotochimică, respectiv terapia 
fotodinamică. Această formă de chimioterapie activată cu lumină implică reacția unui 
foton cu un colorant fotosensibil şi oxigenul, pentru a genera un produs toxic care 
contribuie la moartea celulelor. Efectul imediat apare la nivel subcelular, ținta primară 
fiind organitele ca mitocondriile sau lizozomii. Sunt posibile de asemenea efecte directe 
asupra membranelor şi ADN-ului. Aşadar, interacţia iniţială este clasificată ca fotochi- 
mică, implicând structuri subcelulare sau organite (x), yn z); Răspunsul biologic întârziat 
la efectul toxic este moartea celulelor (x;, y2 z2). Ulterior, răspunsul la vindecare afec- 
tează țesutul sau organul în integritatea sa (x), Y3, Z3). 

Figura 5.15 prezintă o formă de interacţie termică numită hipertermie. În general, 
hipertermia implică o expunere lungă la o temperatură uşor crescută, iar efectele nu sunt 
vizibile imediat, ci apar de obicei după 24 de ore, când se dezvoltă necroza, Energia ter- 
mică cauzează denaturarea și agregarea ireversibilă a macromoleculelor din celule, care 
afectează mecanismul metabolic (x3 X, zı). În consecință, poate apărea moartea celulelor 
(xz Y2 Z3). Hipertermia se aplică astfel încât să cauzeze efecte minime asupra țesutului 
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normal, dar în schimb să afecteze celulele cancerigene, făcându-le mai susceptibile la 
radiaţie sau la alte modalități terapeutice. În figura 5.15 se indică răspunsul la vindecare 
pentru a sublinia această acțiune selectivă asupra celulelor cancerigene. 
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Fig. 5.15. Hipertermia ca efect termic Fig. 5.16. Fotocoagularea ca efect termic 
(Jacques 1992a). (Jacques 1992a). 


Un alt exemplu, ilustrat în figura 5.16, se referă la fotocoagulare. Diferenţierea între 
fotocoagulare şi hipertermie nu este strictă, dar în general fotocoagularea necesită numai 
o expunere scurtă la temperatură ridicată, iar efectele sunt imediate. şi vizibile. 
Fotocoagularea este o formă mai evidentă de distrugere termică decât hipertermia. O 
aplicaţie tipică de fotocoagulare este sudura dezlipirii de retină cu ajutorul laserului cu 
argon. Efectul imediat este coagularea celulelor (x2 yı z2) şi a colagenului extracelular 
(xz Yn z3). Răspunsul biologic întârziat implică inflamarea la nivel celular (x2, y2 z2) şi la 
nivel de ţesut (x2 y2 z3). Răspunsul la vindecare implică activarea fibroblastelor pentru 
sinteza colagenului (x2, y3, z2) şi formarea cicatricii la nivel de țesut (x2 y3, z3). Răspunsul 
ulterior la cicatrizare este sudura retinei de țesutul înconjurător. 

Un ultim exemplu de interacţie, ceva mai complicat, se referă la procedura de ablaţie 
a pielii cu laserul cu excimer ArF (4 = 193 nm, z, = 14 ns). Cubul Jacques permite 
înțelegerea diferitelor aspecte ale acestei interacții laser-țesut complexe (figura 5.17). 
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Fig. 5.17. Ablaţia pielii cu laserul cu excimer ArF (Jacques 1992a). 


Efectele fotochimice pornesc cu ruperea legăturii chimice, care uşurează procesul de 
ablaţie Ja nivel de ţesut (x, Yn 23), Are loc o modificare fotochimică a ADN-ului, fie datori- 
tă fotonilor iniţiali cu A = 193 nm, fie datorită fotonilor induşi prin fluorescenţă în regiunile 
UVB (280-315 nm) şi UVC (100-280 nm) ale ultravioletului (x 4, 22). Consecințele 
celulare ale acestor efecte asupra ADN-ului sunt descrise de (x, Ya 22). Sub stratul supus 
ablaţiei există un strat gros de câţiva um, care, datorită fotonilor incidenți, determină 
răspunsul întârziat caracterizat de moartea celulelor într-o zonă de 7-9 um (n Va 22). 
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Efectul fototermic implică vaporizarea țesutului, care conduce la ejectarea țesutului 
(72, Yı 23). În cazul laserului cu ArF, distrugerea termică a țesutului învecinat este redusă, 
asttel că efectele termice întârziate nu sunt incluse în figură, 

Datorită ejectării țesutului cu viteze mari, sunt implicate şi efecte fotomecanice (x3, Y, Z3). 
Undele de stres produse de ablaţie determină distrugerea celulelor în profunzime, respec- 
tiv distrugerea nucleelor şi mitocondriilor, care reprezintă răspunsul imediat la nivel de 
organit (x3, Yn» 2). Distrugerea fotochimică conduce la necroza întârziată a celulelor sen- 
sibile la semnale fotomecanice, în special celulele endoteliului vaselor sangvine (x3, Yz Z2). 
Ulterior, vasele sangvine se obturează şi produc o regiune de țesut ischemic, care repre- 
zintă răspunsul întârziat la nivel de țesut (x3, y2 23). Procesul de vindecare este în primul 
rând o delimitare a neutrofilelor din regiunea ischemică (x3, y3, z3). Aşadar, principalul 
răspuns la vindecare este rezultatul răspunsului biologic întârziat şi a răspunsului la vin- 
decare pe termen lung la distrugerile fotomecanice ale celulelor endoteliului vaselor 
sangvine, care evoluează în ischemie. 


5.2.3. Dozimetria radiaţiilor neionizante 


Caracterizarea diferitelor efecte de interacţie radiație-ţesut în funcţie de parametrii 
fasciculului laser poate fi făcută în mai multe moduri, descrise în cele două paragrafe 
precedente. O posibilitate este diagrama Boulnois, în care diferitele regimuri de interacție 
se plasează pe 'o diagonală în reprezentarea iradianță în funcție de timpul de interacție 
(fig. 5.10). În acest caz, ordonata reprezintă irădianța efectivă, adică numai acea parte din 
iradiânța laser incidentă pe țesut care este responsabilă pentru efectul dorit. Astfel, 
efectele fotochimice sunt plasate la nivele coborâte de iradianță şi la timpi de interacție 
lungi, spre deosebire de efectele fotomecânice, care au loc numai la valori extrem de mari 
ale iradianţei şi timpi de interacţie scurți. Din această diagramă se observă că, dacă se 
doreşte caracterizarea regimurilor de interacție cu un singur parametru (iradianță, timp de 
interactie, expunere radiantă), atunci'se poate ajunge la o situație ambiguă. 

Dacă se încearcă caracterizarea regimurilor de interacție numai cu „doza” de radiație 
(expunerea radiantă, reprezentând produsul între iradianță şi timpul de interacție), ca în 
figura 5.12,:se“observă că practic toate regimurile de interacție pot fi atinse cu aceeaşi 
valoare a expunerii radiante (1-100 J/cm”). Aşadar, dacă pentru un proces de interacţie se 
face referință numai la doză, caracterizarea este incompletă şi ambiguă. 

Timpul de iradiere” este un parametru important pentru dozarea efectelor termice. 
După cum se va arăta în $ 5.4.5.5.5, chiar şi la temperaturi coborâte se poate obţine ne- 
croza prin folosirea unui timp de iradiere lung. Şi în acest caz, utilizarea numai a timpului 
de iradiere este insuficientă pentru a prevedea regimul de interacție şi efectele posibile. 
La temperaturi mai mari şi deci la valori mai mari ale iradianţei, o serie de procese au loc 
în paralel. Care dintre canalele posibile va fi utilizat preferenţial pentru transformarea 
energiei depinde de comportarea temporală a fasciculului laser aplicat. 

Având dat un set de parametri pentru fasciculul laser, modul particular de transferare 
a energiei depinde de proprietăţile optice ale țesutului. Dacă regimul este fototermic, din 
punct de vedere macroscopic va rezulta necroza, piroliza sau vaporizarea țesutului. Dar 
aceasta nu este o descriere completă, deoarece nu se iau în considerare caracteristicile me- 
diului din jurul locului de impact. Particulele ejectate de la locul de interacţie pot ìn- 
teracţiona cu fasciculul laser incident, rezultând efecte secundare. De asemenea, însuşi te- 
sutul, prin proprietăţile sale termice, mecanice şi acustice poate influența rezultatul biologic. 

Dacă se examinează mai îndeaproape problema dozimetriei radiaţiilor neionizante, se 
observă că absorbtia radtaţiei este un efect de volum, iar parametrii principali sunt coeti- 
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cientul de absorbție şi comportarea țesutului la împrăștiere. Aceşti parametri, împreună 
cu caracteristicile fasciculului laser incident pe țesut (dimensiune, divergență, factor de 
calitate) determină volumul iradiat. Rezultă deci, că în cazul radiaţiei laser, situația este 
complet diferită față de cazul radiaţiei ionizante. Pe de altă parte, efectele tisulare sunt in- 
duse de absorbția radiației optice neionizante, în timp ce rezultatul biologic real este afec- 
tat într-o măsură largă de efecte secundare. Există, după cum s-a precizat deja, un număr 
considerabil de parametri care determină regimul de interacţie, iar printre aceştia, para- 
metrii radiației constituie numai o parte. Independent de numărul mare de parametri care 
influenţează regimul de interactie, este important să se ştie care parametri fizici de iradie- 
re sunt optimi pentru a descrie diferitele efecte tisulare. 

Un răspuns posibil la această problemă îl constituie tabelul 5.1, în care s-au prezentat 
parametrii fizici efectivi ce caracterizează diferite tipuri de îndepărtare a țesutului. Totuşi, 
un sistem practic de dozimetrie laser trebuie să fie independent de caracteristicile 
țesutului real iradiat. 

Să considerăm următorul exemplu. Dacă radiaţia laser este transmisă la ţintă prin 
intermediul unei fibre optice, volumul coagulat este independent de iradianță, deoarece 
aria fixă (secţiunea fibrei optice) şi comportarea la împrăştiere a țesutului determină 
volumul coagulat. Iradianța este importantă numai în cazul în care aria iradiată este mare 
în comparaţie cu adâncimea de împrăştiere la lungimea de undă utilizată, Aşadar, cel mai 
important parametru rămâne energia, absorbită şi depozitată. pe volum şi timp, în fiecare 
punct al țesutului. 

Intrebarea care se pune imediat este dacă acest parametru se poate determina direct. 
Energia depozitată în fiecare punct al țesutului depinde în primul rând de iradianța fasci- 
culului laser incident şi de coeficientul de absorbţie al țesutului în punctul respectiv. De- 
terminarea densităţii de volum a energiei în ţesut este, complicată de faptul că absorbanţii 
sunt distribuiţi inegal în țesut, iar iradianța într-un punct dat depinde de coeficienţii de 
absorbție şi de împrăştiere din întreaga zonă iradiată, 

Distribuţia ratei fluenţei, laser în ţesut poate fi determinată prin, teoria. transferului 
radiativ sau una din aproximaţiile acesteia, dar efectele secundare (transferul căldurii în 
țesut, transformarea energiei absorbite în fluorescentă, împrăștierea inelastică sau efectele 
neliniare) şi comportarea enzimatică şi metabolică, a țesutului viu fac destul de imprecisă 
această determinare. z 

În practică, distribuţia energiei depozitate în volumul de țesut şi efectele secundare nu 
sunt cunoscute cu precizie, însemnând că țesutul. este de fapt o cutie neagră, supusă 
iradierii laser, care este influențată de mediul înconjurător şi care prezintă un rezultat bio- 
logic. În paralel cu rezultatul biologic, țesutul poate prezenta alte rezultate sau semnale 
legate de acesta. Prin măsurarea unor parametri adiționali se poate prevedea rezultatul 
fără a se cunoaşte parametrii de iradiere şi cei ai mediului. Au fost identificate două 
posibilități de determinare a rezultatului la nivel de țesut (Dărschel şi Brodzinski 1989, 
Müller er al. 1989b). 

_ a) Măsurarea tuturor parametrilor relevanţi pentru iradiere şi deducerea rezultatului la 
nivel de țesut (curbă caracteristică sau tabel), pe baza parametrilor de iradiere măsurați 
anterior și a rezultatului medical dorit. Pe această cale este posibilă în majoritatea 
cazurilor determinarea rezultatelor primare. Această procedură impune separarea unei 
relaţii cu mai mulți parametri a, b, c, d... în părţile componente, astfel că procesul de 
interacţie poate fi urmărit în detaliu. Trebuie totuşi amintit că sunt implicați nu numai 
parametrii fasciculului laser; ci şi parametri ai țesutului, care nu sunt cunoscuţi la fel de 
bine. Aşadar, procedura de separare a parametrilor trebuie privită ca o prognoză, iar 
rezultatul final poate să difere de aceasta, datorită parametrilor necunoscuți, a comportării 
lor temporale şi a interdependenţei lor de ceilalți parametri. 
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b) A doua procedură presupune o abordare „inteligentă”, adică măsurarea directă a 
rezultatului pe țesut, sau, dacă acest lucru nu este posibil, măsurarea altui parametru apro- 
piat (de exemplu, temperatura la suprafața țesutului, fluorescența emisă de țesut, semnalul 
de rezonanță magnetică nucleară) şi deducerea funcţională a rezultatului în ţesut dintr-o 
curbă caracteristică. În acest caz se obţine un semnal proporțional cu rezultatul dorit, care 
oferă posibilitatea controlării prin reacţie a laserului. 

În concluzie, atunci când se analizează şi se raportează rezultatele unui proces de 
interacție între radiaţia laser şi țesutul biologic, este necesar să se prezinte toți parametrii 
implicați, nu numai puterea laserului sau doza. În plus față de aceşti parametri, trebuie să 
se menționeze iradianța, comportarea temporală a impulsului laser, frecvenţa de repetiție 
şi numărul impulsurilor laser, precum şi proprietăţile optice ale țesutului tratat, astfel ca 
rezultatele să poată fi înțelese şi comparate. De asemenea, folosirea unei terminologii 

standardizate pentru parametrii utilizați reprezintă o chestiune esențială în medicina laser 
şi în siguranța procedurilor aplicate. 


5.3. EFECTE FOTOCHIMICE 


Absorbţia radiaţiei laser în țesut poate iniția reacții chimice. Transformările fotochimice 
au loc atunci când timpii de interacție sunt extrem de lungi (~ 1 000 s), iar densităţile de 
putere sunt coborâte (~ 1 W/cm’), astfel că absorbţia luminii nu conduce la o încălzire 
semnificativă a țesutului. În cele mai multe cazuri, canalele fizice de bază pentru interacțiile 
fotochimice între radiația laser şi structurile celulare sunt numai parţial elucidate. 

După cum s-a arătat deja, radiaţia laser din fereastra terapeutică pătrunde adânc în 
cele mai multe țesuturi. Dacă radiaţia laser de bandă îngustă întâlneşte un cromofor endo- 
gen sau un cromofor exogen adaptat spectral şi reţinut în anumite zone celulare, atunci 
este posibilă declanşarea selectivă a reacțiilor fotochimice in vivo, însoțite de transformări 
fotobiologice ulterioare. Aşadar, energia poate fi înmagazinată selectiv în celule-țintă 
situate în profunzimea țesutului. 

Interacţiile laser-ţesut fotochimice includ: 

- biostimularea, în principal pentru vindecarea rănilor şi îndepărtarea durerilor, prin 
stimularea efectelor de microcirculaţie; 

- disocierea fotoindusă, ca în cazul terapiei fotodinamice, care generează produşi foto- 
toxici ce determină moartea celulelor. Din punct de vedere istoric, termenul „fotodina- 
mic” indică faptul că oxigenul este implicat în reacţie. Terapia fotodinamică este utilizată 
pentru tratamentul cancerului; 

- izomerizarea fotoindusă, ca în cazul degradării bilirubinei; 

- producerea fotoindusă a sarcinilor, ca în cazul procesului vizual; 

- sinteza fotoindusă, ca în cazul fotosintezei la plante; 

- fototransparența şi distrugerea cromoforilor, care afectează proprietățile optice ale 
țesuturilor; 

- modificările induse de laser în autofluorescența țesuturilor. 

Printr-o reacție fotochimică poate fi activat procesul normal de melanogeneză în 
terapia vitiligo-ului cu PUVA (psoralen plus radiaţie ultravioletă A: 315-400 nm) sau 
fotodistrugerea celulelor anormale (modificarea fotochimică a acizilor nucleici) în terapia 
PUVA a psoriazisului cu furocumarine, 

Cel mai important exemplu de efect fotochimic este oxidarea fotosensibilizată. Folosi- 
rea combinată a luminii laser şi a unui fotosensibilizator injectat (de exemplu derivații de 
hematoporfirină, HPD), inițiază un proces citotoxic, prin care cea mai mare parte a 
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țesutului este distrusă în urma excitării fotosensibilizatorului cu lumina laser. Sensibiliza- 
torul suferă o serie de reacţii chimice intramoleculare, care conduc la oxidarea diferitelor 
componente celulare. Faptul că timpul de remanență a HPD în țesutul patologic este mai 
mare decât în țesutul sănătos permite eradicarea selectivă a tumorii. Din nefericire, HPD 
are şi efecte colaterale nedorite (retenţie cutanată care poate dura mai multe săptămâni). 
Terapia fotodinamică este prezentată în detaliu în $ 9.3. 

Efectele fotochimice survin ca o consecință a absorbției radiației neionizante de către 
un cromofor, ce determină excitarea electronică a moleculei absorbante. Nivelele ener- 
getice electronice între care au loc 
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continuă, pot fi reprezentate în dia- JÉ 
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grama Jablonski simplificată, ilus- 
Fig. 5.18. Diagrama simplificată a nivelelor energetice 


trată în figura 5.18. 
Stările electronice sunt repre- pentru fotoexcitarea unei molecule (Hasan 1991). 


zentate de stările singlet fundamen- 
tală şi excitată, Sọ şi respectiv S,, şi de prima stare triplet excitată, 7. Absorbția unui foton 
(notată cu Av) determină excitarea moleculei absorbante de pe starea singlet fundamentală 
So pe prima stare singlet excitată S,. Procesele fotochimice pot avea loc direct de pe S, sau 
prin relaxare încrucişată intersistem (4) de pe prima stare triplet excitată 7). Molecula se 
poate relaxa înapoi pe So fie de pe S,, fie de pe 7), radiativ sau neradiativ. În figura 5.18, knn 
ka kn Şi kos reprezintă constantele de rată pentru dezexcitarea neradiativă, relaxarea 
încrucişată intersistem, fluorescență şi respectiv fosforescență. 

Starea T, poate iniţia reacții fotochimice direct sau poate transfera energia sa molecu- 
lei de oxigen în starea fundamentală (0»), pentru-a produce molecule de oxigen în stare 
excitată, respectiv oxigenul singlet (03). Reacţiile fotooxidante pot apărea apoi prin in- 
termediul oxigenului singlet. În afara contribuției la excitarea oxigenului în starea fun- 
damentală, starea triplet 7, se poate relaxa pe So prin dezexcitare neradiativă sau radia- 
tivă, ca de exemplu fosforescența (kps). Cele mai multe procese biologice de fotosensi- 
bilizare cu surse de lumină convenționale de intensitate coborâtă au loc prin intermediul 
acestor stări excitate. Cromoforii absorbanți pot fi molecule celulare endogene (ca de 
exemplu proteinele şi acizii nucleici) sau compuşi exogeni. 

Dacă iradierea se face cu surse laser de mare intensitate şi durată scurtă, se pot popula 
stări excitate superioare lui S; şi 7/, astfel că pot avea loc procese fotofizice şi fotochi- 
mice prin interacția acestor stări superioare cu molecule din țesuturi sau celule. Impul- 
surile fiind scurte, se obține o iradianță de vârf mare, fără a cauza încălzirea în volum, ca 
în cazul unei iradianțe medii ridicate. Această interacție poate conduce la excitarea 
nerezonantă de doi fotoni a cromoforilor prin intermediul unei stări virtuale, rezultând 
fluorescența şi posibil fotosensibilizarea biologică. 

Absorbţia multifotonică secvențială poate popula stările S şi T superioare ale cromo- 
forului. Reacţiile fotochimice ce implică aceste stări superioare (de exemplu Sz, 73) sunt 
în general diferite de cele în care participă stările S, şi 7, şi pot avea o eficiență foto- 
biologică diferită (mai mare sau mai mică), in vitro şi in vivo. Eficienţa mai mare în cazul 
iradianței de vârf ridicate este adesea atribuită mecanismelor adiționale de fototoxicitate 
determinate de stările excitate superioare, Fotosensibilizarea mai scăzută se poate datora 
fotodistrugerii ireversibile a cromoforilor la iradianță mare, saturației difuziei ce limitea- 
ză disponibilitatea oxigenului pentru generarea oxigenului singlet, saturației absorbției în 
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timpul impulsului datorită absorbției mai scăzute a cromoforilor în stare excitată sau 
eficienţei fotobiologice mai scăzute a reacțiilor fotochimice ce implică stări excitate 
superioare. Din nefericire, sunt puţine date în literatură asupra efectelor multifotonice în 
fotosensibilizare. 

Folosind derivații de hematoporfirină, s-a observat o fotosensibilizare crescută a 
celulelor tiroidei la iradierea pulsată faţă de cea în undă continuă (Andreoni et al. 1982). 
Creşterea eficienţei este atribuită absorbției secvențiale de doi fotoni ce conduce la 
mecanisme de fototoxicitate cu radicali liberi. De asemenea, iradierea cu două impulsuri 
apropiate în timp a unor tumori tratate cu HPD a produs rezultate superioare (timp de 
supraviețuire mai mare) în comparație cu tratamentul convenţional în undă continuă pe 
baza laserului cu colorant pompat cu laserul cu azot. 

Penfru a înțelege mai bine interacţiile laser-țesut ce implică fotochimia multifotonică, 
Hasan (1991) a investigat efectele duratei impulsului şi a iradianţei de vârf asupra efi- 
cienţei de fotosensibilizare a doxiciclinei. Aceasta este un antibiotic şi fotosensibilizator, 
care cauzează o distrugere iniţială selectivă a mitocondriilor şi celulelor eucariote. S-a 
observat că atât durata impulsului, cât şi iradianța de vârf au un efect semnificativ asupra 
fotosensibilizării, atunci când celule de la un carcinom al vezicii urinare umane au fost 
tratate cu doxiciclină şi apoi iradiate fie în undă continuă, fie cu impulsuri laser. Re- 

zultatele, prezentate în figura 5.19, sunt discutate în continuare. 
Ordonata figurii reprezintă expunerea radiantă 
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Fig. 5.19. Efectul iradianței de vârf asupra 10% W/cm?), valorile Dsg ale expunerii diferă cu 
fototoxicității mitocondriale indusă de un factor de 5 în domeniile ns şi ps 
doxiciclină în celule de la un carcinom al 7 


EEA Dacă iradiere i i 
r na ON ierea se face cu impulsuri laser cu 


A = 351 nm şi durata de 20 ns, distrugerea foto- 
toxică a mitocondriilor apare la un prag al expunerii radiante cumulate de 2 J/em?, când 
iradianța de vârf este fie 1,85-10* W/cm? sau 1,25-10% W/cm”. La o iradianță de vârf mai 
mare de 1,25-10% W/cm?, expunerea radiantă cumulată necesară pentru a obţine acelaşi 
răspuns este 5 J/cm. Cu sursa pulsată de 24 ps, pragul de distrugere variază în funcție de 
iradianța de vârf şi are un optim la 5,8-10" W/cm? În schimb, fie la iradianţă de vârf mai 
coborâtă (6,0-10% W/cm?) sau mai mare (7,6-10% W/em?), fotosensibilizarea are eficiență 
numai pejumätate. La iradierea în undă continuă, iradianța nu are nici un efect (Do = 
0,75 J/cm”) în plaja de iradianță investigată (107-1 W/cm’), 

Un model simplu care interpretează aceste date este prezentat în figura 5.20. La ira- 
diante coborâte (102-1 W/cm”), distrugerea mitocondrială ce rezultă din fototoxicitatea 
doxiciclinei este determinată în principal de formarea '0,. La cea mai coborâtă iradianță 
de vârf, în cazul iradierii cu impulsuri de 24 ps, procesele fotochimice sunt provocate prin 
intermediul stării T}, prin mecanisme similare cu cele care funcționează la iradierea în un- 
dă continuă (figura 5.208). La iradianţe de vârf intermediare (5,8:10” şi 1,3-10% W/em?), 
fototoxicitatea mai mare la aceeaşi expunere radiantă cumulată este atribuită populării 
stării Sz prin absorbţie secvenţială de doi fotoni, care conduce la fototoxicitate produsă de 
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radicali liberi (figura 5.20b). Eficienţa fototoxicităţii scade la iradianțe de vârf mai mari, 
după cum se observă prin creşterea expunerii radiante Dsg la iradierea timp de 24 ps cu 
7,6.10% W/cm?. Aceasta se explică prin golirea populațiilor stărilor S; şi S% datorită 
absorbției unui al treilea foton, care conduce la ocuparea fie a unor nivele vibraţionale 
superioare ale stării S;, fie a stării electronice superioare, $; (figura 5.20c). 
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Fig. 5.20. Căile posibile de transfer al energiei în urma e radiației laser de către 
doxicielină: (a) excitarea în undă continuă (radiaţie de bandă largă sau monocromatică la 
351 nm, iradianța de vârf de 102-1 W/cm?) şi excitarea cu impulsuri de 24 ps de intensitate 
mică. Absorbţia unui foton determină popularea stării S; şi relaxarea încrucişată intersistem 
ulterioară pe starea Ty: o; reprezintă secțiunea transversală de absorbţie pentru tranziţia de la 
Sp la Sy, L este iradianța de vârf; 4, este constanta de rată pentru relaxarea încrucişată 
intersistem de la S; la Tj; 7so.este timpul de viață al stării S}, iar ryo reprezintă timpul de 
-viață al stării T}; (b) excitarea cu impulsuri de 24 ps la iradianțe de vârf intermediare 
(5,8-107 şi 1,3-10 W/em?) conduce, la procese fotochimice prin intermediul stării supe- 
rioare S>; (c) excitarea cu impulsuri de 24 ps la iradianță de vârf. maximă (7,6: 10% W/em2) 

„determină absorbția unui al treilea foton, care populează starea S; şi care conduce la o creş- 
tere importantă a fotodegradării prin fotoionizare şi relaxare. încrucişată intersistem spre 
stările T„, rezultând o fototoxicitate redusă; (d) excitarea cu impulsuri de 20 ns (4 = 351 nm 
la iradianța de vârf 10%-10% W/cm?), ce conduce la excitarea în două trepte spre stări 7 
superioare (Hasan 1991). 


Dacă se utilizează sursa cu impulsuri de 20 ns, expunerea radiantă cumulată necesară 
pentru inducerea distrugerii mitocondriale este mai mare decât în cazul iradierii în undă 
continuă, iar la iradianță de vârf mai mare există o creştere în plus a expunerii radiante 
D5- Aceste fenomene sunt atribuite populării stărilor T mai înalte (figura 5.204), care 
determină o fotodegradare mărită a doxiciclinei şi o scădere a producerii '0. Doxiciclina 
este fotodegradată de aproximativ 2-20 ori mai eficient cu iradierea pulsată de 20 ns, față 
de iradierea în undă continuă. În aceste circumstanțe, survin două reacții în competiţie ale 
stării T şi anume formarea '0; din 7, şi fotodistrugerea doxiciclinei pe alte căi, de exem- 
plu prin fotoionizare. Această competiţie poate avea loc, deoarece există suficient timp pe 
durata unui singur impuls de 20 ns ca să intervină relaxarea încrucişată intersistem şi 


absorbția ulterioară a unui al doilea foton, care excită moleculele de doxiciclină pe stări 7 
mai înalte, 
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Aşadar, durata impulsului şi valoarea iradianței de vârf au un rol major asupra 
eficienței fotosensibilizării. Dependenţa de oxigen introduce o limitare în tratamentul 
fotodinamic in vivo din cauza zonelor hipoxice din tumori, astfel că procesele fotochimice 
care implică stări excitate superioare s-ar putea dovedi mai eficiente datorită posibilităţii 
desfăşurării lor în lipsa oxigenului. Implementarea acestor procese fotochimice se poate 
obține prin folosirea unei combinaţii de laseri cu funcţionare în undă continuă şi pulsată. 

n afara parametrilor laser, trebuie să se aibă în vedere şi particularităţile temporale şi 
spaţiale ale organelor şi organismelor vii atunci când se face prognoza efectelor oricărui 
laser. Granița între efectele termice şi cele netermice depinde de capacitatea termică şi 
conductivitatea țesutului în zona iradiată şi deci, de fazele oscilaţiilor vitezei locale de 
curgere a sângelui, vitezei de curgere a limfei şi de structura rețelei capilare. Priezzhev et 
al. (1995) au analizat rolul ritmurilor biologice în formarea răspunsului celulelor şi 
țesuturilor la iradierea laser. 

Absența receptorilor specializați pentru radiaţia laser (excluzând celulele fotorecep- 
toare ale ochiului, sistemele de vedere primitive ale unor bacterii şi sistemele fotosin- 
tetice ale plantelor) a alimentat elaborarea multor ipoteze asupra acceptorilor primari ai 
luminii laser în procesele netermice. Aceste ipoteze pot fi grupate în două categorii. 

(1) Ipotezele din prima categorie pun accentul pe existența rezonanțelor şi fotorecep- 
torilor pentru lungimile de undă respective ale radiaţiei laser şi pe maximele de absorbție 
ale anumitor cromofori şi pigmenţi, ca hemoglobina, porfirinele, enzimele (catalaza, 
superoxidedismutaza, citocromii), centrii de reacţie proteinici etc. Aceste ipoteze nu ape- 
lează la specificitatea efectului laser, ci se bazează pe afectarea termică locală a anumitor 
microstructuri şi procese metabolice. Efectul rezonant al oricărei enzime in vivo nu poate 
fi un mod de activare a proceselor biologice, deoarece toate bioritmurile naturale, inclusiv 
cele ale sistemelor enzimatice nu sunt oscilații armonice, frecvențele lor fluctuând perma- 
nent. Frecvența fixă a unei forțe externe nu poate decât să micşoreze capacitatea de 

adaptare a sistemului enzimatic. 

(2) Al doilea grup de ipoteze ale mecanismelor acțiunii laser asupra sistemelor biolo- 
gice pune accentul pe efectele. fotodinamice. Aceste ipoteze explică mai bine reacţiile 
chimice de trigherare induse de excitarea atomilor şi moleculelor, transferul rezonant de 
energie (fără disipare) cu afectarea structurilor macromoleculare, conductivitatea ionică a 
canalelor în membrane şi alte procese ce caracterizează organizarea structurală şi meta- 
bolică a celulelor şi organitelor. 

Pe baza acestor ipoteze sunt mai bine înțelese particularitățile şi eficiența ridicată a 
iradierii cu laseri în impulsuri la intensități din domeniul netermic şi se explică mai bine 
efectele remarcabile ale dozelor foarte scăzute asupra mecanismelor chimice şi fizice din 
celule. Cu toate acestea, nici una din ipotezele acestui grup, indiferent de canalele prima- 
re ale acceptorilor radiaţiei laser, nu contrazice conceptul de caracter sistemic nespecifice 
al reacţiilor celulare. 

Încercările cercetătorilor de a standardiza nu numai parametrii laser, ci şi nivelele de 
absorbţie, reflexie şi transmisie a radiaţiei în țesuturi au dat rezultate slabe. Efectele bio- 
logice ale iradierii standardizate pentru diferiţi pacienţi sunt adesea nu numai diferite, dar 
în unele cazuri chiar opuse. Acest lucru face extrem de dificilă garantarea efectelor tera- 
peutice similare la pacienţi diferiți. 

Pentru a prevedea efectele biologice ale iradierii laser asupra celulelor şi țesuturilor vii 
este necesară clarificarea mecanismului calciului asupra reacției homeostatice nespecifice, 
În calitate de intermediar primar, calciul din mediul intercelular reglează interacțiile interce- 
Julare, iar în calitate de intermediar secundar, datorită diferențelor de concentraţie din inte- 
riorul şi exteriorul celulelor, calciul amplifică semnalele externe cu 4-5 ordine de mărime, 
declanșând şi controlând astfel practic toate procesele intracelulare. 
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5.4. EFECTE FOTOTERMICE 


Efectele fototermice se bazează pe conversia energiei electromagnetice a laserilor în 
energie termică şi sunt utilizate în terapie (fototermoterapie) sau chirurgie (efecte termice 
locale distructive). 

Spre deosebire de efectele fotochimice, în care excitația rezultantă în urma absorbției 
unui foton este transferată oxigenului (terapia fotodinamică) sau altor reacţii chimice, 


efectele fototermice se bazează pe A 
efectul de încălzire a țesutului da- DSS 1. outeA.EXCTAȚEI 
torită relaxării neradiative a excita- EXETARE (| Roţi me pyl| | ÎN CALDURĂ 
tiei laser (figura 5.21). RACI 
Când un cromofor din ţesut ab- OX/SENULUI INCALZIRE TRANZITORE 

soarbe un foton, o parte din ener- TOE S LOCALĂ 

A itati : TERAPIE 
gia de excitație se relaxează nera-  FOTODINAMICĂ EOTOTERMICĂ 
diativ şi conduce la creşterea tem- — /CROMOFORI, ENDOGENI (REACȚII BIOCHIMICE 
peraturii în cromofor şi apoi în ACTIVARE SCĂZUTĂ ) 
mediul înconjurător. Efectele foto- Fig. 5.21. Utilizarea excitaţiei laser în cazul efectelor 
termice se obțin prin focalizarea fotochimice (terapia fotodinamică) şi a efectelor 
fasciculului laser în spoturi cu di- fototermice (terapia fototermică) (Letokhov 1996). 


mensiuni de câțiva um sau mm. 

Această colimare este posibilă datorită coerenței spaţiale a laserilor ($ 3.1.2), care asigură 
densități mari de energie şi confinarea spaţială a încălzirii ţesuturilor, rezultând 
distrugerea termică, îndepărtarea țesutului sau controlul sângerării. Alegerea lungimii de 
undă şi a țesutului determină adâncimea de penetrare, putându-se alege între îndepărtarea 
țesutului şi hemostază. 

La nivel microscopic, procesele fototermice îşi au originea în absorbția în volum ce 
are loc în benzile de vibraţie-rotație moleculare sau în sistemul de nivele vibraţionale ale 
celei mai coborâte stări electronice, urmată de termalizarea rapidă prin dezexcitare 
neradiativă. Interacția cu molecula ţintă A are loc în două trepte. În primul rând, absorbția 
unui foton cu energia hv determină tranziția de pe starea A pe starea excitată vibrațional 
A” (figura 5.21). În al doilea rând, are loc 9 ciocnire inelastică cu partenerul M aparținând 
mediului respectiv. Prin ciocnirea cu A, Mi îşi măreşte energia sa cinetică, preluând 
energia internă eliberată de A”. Originea microscopică a creşterii temperaturii rezultă din 
cantitatea de energie eliberată de M. 

Trebuie menționat că în condiţii normale, energia cinetică a unei molecule este 
kT = 0,026 eV (1 eV = 1,60219-10''% J), pe când laserii utilizați î în acest regim, respectiv 
cei cu CO», Er:YAG, Ho:YAG, Nd:YAG, argon şi ArF, au energii ale fotonilor de 0,12 eV, 
0,42 eV, 0,59 eV, 1,17 eV, 2,54 eV şi respectiv 6,42 eV, adică de 4,6-247 ori mai mare. 

Eficiența transferului de excitație în energie termică este determinată de doi factori: 
a) probabilitatea destul de ridicată de dezexcitare a stării excitate A”, care, măsurată în 
termenii secțiunii transversale de ciocnire are valori în jur de 108-107 cm?; b) numărul 
extrem de mare de stări vibraţionale disponibile la cele mai multe biomolecule (109-105). 
În consecință canalele existente pentru dezexcitare şi conversia termică sunt numeroase, 
procesul dovedindu-se extrem de eficient cu condiția ca duratele impulsurilor laser să fie 
selectate corespunzător, 

Spre deosebire de alte procese fotobiologice cu laseri, în care energia fotonului se 
alege pentru a accesa un canal de reacţie specific, efectele biologice de încălzire sunt în 
prima instanță nespecifice. Proprietățile de absorbție şi împrăştiere ale mediului pot 
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influența alegerea lungimii de undă şi deci a adâncimii de penetrare, dar efectele de încăl- 
zire caracteristice sunt controlate în principal de absorbția țintei moleculare, adică apa, pro- 
teinele, pigmenţii sau alte macromolecule, precum acizii nucleici şi substanţele aromatice. 

Efectele fototermice asupra țesuturilor se manifestă prin trei categorii de aplicații: 
a) hipertermia, în care afectarea lentă și la temperatură coborâtă a țesutului cauzează distru- 
gerea structurilor labile, ca de exemplu proteinele enzimatice şi conduce la disfuncţii 
celulare, eventual la necroza țesutului; b) coagularea țesuturilor la temperaturi mai ridi- 
cate cauzează nu numai agregarea proteinelor labile, dar şi distruge molecule structurate 
ca hemoglobina şi colagenul, determinând modificări evidente imediate în ţesut; c) înde- 
părtarea țesuturilor prin ablaţie implică evaporarea rapidă şi vaporizarea explozivă. 

Utilizarea iradianţelor laser sub pragul de ablație poate produce distrugerea termică a 
țesutului, astfel că aplicaţiile clinice încearcă să beneficieze de distrugerile dorite şi să 
minimalizeze distrugerile nedorite. Distrugerea fototermică se poate obține prin localiza- 
rea transmiterii energiei laser, utilizând fascicule înguste sau fibre optice şi prin locali- 
zarea absorbției prin folosirea unei lungimi de undă care este absorbită preferenţial de o 
anumită structură din țesut față de țesutul înconjurător. De exemplu, hipertermia indusă 
de laser prin fibră optică produce o leziune extrem de localizată în ficat, creând o zonă de 
necroză cu diametrul de 1 cm. Această tehnică se mai numeşte terapie termică intersti- 
țială, în care extinderea necrozei este controlată de timpul de expunere, iar fibra optică 
este ghidată în țesutul patologic prin rezonanță magnetică nucleară (RMN) sau alte 
metode moderne de imagistică. De asemenea, absorbţia selectivă a radiaţiei laser pulsate 
cu lungimea de undă de 577 nm (care este absorbită mai puternic de hemoglobină față de 
dermă — vezi Tabelul 4.7) permite tratamentul cu succes al unor leziuni vasculare prin 
distrugerea termică selectivă a vaselor proliferate anormal, minimalizând în acelaşi timp 
efectele termice nedorite în derma înconjurătoare, 

Coagularea şi necroza implică denaturarea ireversibilă a unor structuri şi molecule 
critice din țesut. Distrugerea țesutului observată imediat după coagulare poate să nu 
corespundă cu mărimea necrozei ce se dezvoltă la pacient cu o întârziere de câteva zile. 
Alegerea parametrilor termodinamici pentru coagulare şi evitarea necrozei este deosebit 
de critică în cazul diverselor țesuturi. Mărimea distrugerii termice poate fi controlată cu 
ajutorul sistemului de manipulare a fasciculului laser. Fasciculele focalizate produc 
distrugeri termice localizate, în timp ce iradierea cu fascicule laser expandate sau cu fibre 
optice multiple poate extinde zona de distrugere termică. 

Mecanismul de ablaţie este deosebit de complex, implicând distribuţia optică a 
energiei laser în țesut care conduce la încălzire, efectul de lentilă termică care afectează 
depozitarea în ţesut a energiei laser, difuzia termică a căldurii, răcirea şi deshidratarea la 
suprafaţa țesutului datorită evaporarii rapide a apei (când interfaţa este aerul), modificări 
ale proprietăților optice ale țesutului (absorbţia şi împrăştierea), adâncirea progresivă a 
craterului de ablaţie, eliberarea vaporilor de apă şi a produselor de ablaţie, volatilizarea 
țesutului uscat şi vaporizarea explozivă. Ponderea evaporării rapide la suprafață şi a vapo- 
rizării explozive sub suprafaţa țesutului depinde de condiţiile termodinamice locale, Ablaţia 
se poate obţine și în cazul țesuturilor normal neabsorbante, prin aplicarea unor impulsuri 
laser foarte scurte. (ps, fs), care realizează iradianțe extrem de mari (> 10” W/em2) ce 
conduc la procese de absorbţie neliniare. 

Tehnicile de măsurare a temperaturii în țesuturi includ termistoarele, termocuplele, 
înregistrarea fluorescenţei cu fibre optice implantate în țesut, detectori de infraroşu şi 
camere termice pentru măsurarea temperaturii la suprafaţa țesutului şi utilizarea probelor 
histologice pentru determinarea distrugerilor termice (de exemplu pierderea birefringenţei 
observată prin microscopul cu polarizare), Tehnica probelor histologice înregistrează 
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rezultatul final al distrugerii țesutului, măsurând mai degrabă efectul evoluţiei termice 
integrate şi nu temperatura. 

In cazul ablaţiei laser se măsoară cantitatea de țesut îndepărtată (grame) sau adânci- 
mea craterului produs în ţesut (um) pe impuls laser, în funcție de parametrii laserului 
(lungime de undă, energia impulsului, durata impulsului, frecvenţa de repetiție a impul- 
surilor, mărimea spotului). Sunt utilizate mai multe tehnici: înregistrarea numărului de 
impulsuri necesare pentru penetrarea unui țesut de o anumită grosime; înregistrarea 
gravimetrică a masei unui eşantion de țesut în timpul iradierii (în experiențe de pierdere 
de masă); microscopia în lumină, care poate măsura adâncimea craterului de ablaţie într-o 
secţiune de țesut sau perpendicular pe țesut. Aceste tehnici determină pe de o parte gradul 
în care procesul de ablaţie este controlat, iar pe de altă parte viteza de îndepărtare a 
țesutului. Controlul este important în cazul microdisecțiilor, iar viteza de îndepărtare a 
țesutului este importantă pentru eficiența procesului de ablație. | 

Odată ce radiația laser este absorbită şi convertită -în căldură, tipul de distrugere 
termică este determinat de evoluţia termică în timp, depinzând de temperatura țesutului, 
timpul cât țesutul rămâne la o anumită temperatură, frecvența cu care au loc expunerile 
laser, cantitatea de căldură din ţesut la încetarea impulsului laser şi de răcirea care are loc 
în intervalul între impulsuri. Dacă iradierea este repetată înainte ca țesutul să se răcească 
complet, creşterile de temperatură în țesut vor fi aditive, iar efectele iradierii cu laseri 
pulsaţi pot fi în esență aceleaşi cu cele produse de laserii în undă continuă. 


5.4.1. Efecte fototermice patologice 


Efectele termice asupra ţesuturilor biologice pot fi separate în trei procese termodina- 
mice diferite (Thomsen 1991a). Acestea includ: 

a) procese de acumulare a distrugerilor la temperatură coborâtă (~ 43 până la ~ 150, CC), 
care pot fi descrise de cinetica proceselor de rată; 

b) efecte la temperatură mai ridicată (peste 100 0°C), dominate de vaporizarea apei, cu 
confinarea şi eliberarea vaporilor de apă din țesuturi; 

c) ablaţie la temperatură ridicată (~ 300 până la peste 1 000 oc), prin vaporizarea țesu- 
turilor, combustie, disociere moleculară şi/sau formarea de plasmă. 

Distrugerile termice fără ablaţie (procesele a şi b) implică denaturarea ireversibilă a 
structurilor şi moleculelor critice din ţesut, care conduce la coagulare, sudura țesuturilor 
şi necroză. Aplicațiile clinice ale acestor două procese încearcă să exploateze distrugerile 
dorite şi simultan, să minimalizeze distrugerile nedorite ale țesutului învecinat. 

Multe din aceste modificări pot apărea simultan în diferite locuri din volumul iradiat. 
Modificările patologice ale distrugerilor termice pot fi plasate î în categorii dependente de 
temperatură-timp, acestea fiind prezentate în tabelul 5.3 în ordinea crescătoare a seve- 
“ rității distrugerilor (Thomsen 19913). 

Distrugerea termică a celulelor şi țesuturilor la temperatură coborâtă nu poate fi ob- 
servată nici cu ochiul liber, nici prin metodele microscopiei optice convenţionale în leziu- 
nile examinate imediat după iradiere. Edemul țesutului şi celulelor prin efect termic apare 
la câteva minute sau câteva ore după încălzire şi poate fi mai extins decât se remarcă 
după primele observaţii. Primele semne la microscop ale distrugerii letale la temperatură 
coborâtă sunt legate de necroza țesutului, determinată de moartea celulelor ca urmare a 
denaturării enzimelor vitale, ce poate fi detectată la aproximativ 24 de ore de la moartea 
țesutului. Totuși, în cele mai multe cazuri, extinderea completă a distrugerilor nu poate fi 
înregistrată cu certitudine decât după 48-72 ore de la moartea țesutului. 

Tehnicile histologice speciale, cum sunt histochimia enzimelor şi microscopia. electro- 
nică de transmisie (transmission electron microscopy — TEM), sunt utile pentru detecția 
timpurie a modificărilor (în decurs de 24 de ore), dar şi aceste metode au limitări inerente. 
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Celulele individuale şi diferitele țesuturi încălzite la temperaturi cuprinse între 43 şi 
45 c pot prezenta distrugeri reversibile, care devin ireversibile (moartea lor) după expu- 
neri ce durează între 25 de minute şi câteva ore, în funcție de tipul țesutului şi circum- 
stanțele experimentale şi terapeutice. De exemplu, unele forme de cancer sunt mai sus- 
ceptibile efectelor termice mortale la temperatură coborâtă față de țesuturile normale. 


Tabelul 5.3. Efecte fototermice patologice la interacţia radiației laser cu țesutul biologic 


Interacție fototermică Temperatura Efect histopatologic 
de inițiere [°C] 
Procese de acumulare a 40-45 Dezactivarea enzimelor: distrugeri reversibile 
distrugerilor la ale celulelor 
temperatură coborâtă 43-45+ Dezactivarea enzimelor: moartea celulelor 
? Contracţia celulelor şi hipercromazie 
43+ Pierderea birefringenţei în miocardul congelat 
şi dezgheţat 
? Denaturarea termică a proteinelor structurale 
? Ruperea membranelor 
58+ Hialinizarea colagenului 
69-72 Pierderea birefringenței în miocardul proaspăt 
70-75 Schimbarea birefringenţei colagenului 
140+ Denaturarea termică a elastinei 
Procese dominate de apă 100+ Formarea de vacuole extracelulare 
> 100 Ruperea vacuolelor: efectul de microexplozie 
(“popcorn”) 
? Ablaţia țesutului prin fragmentare explozivă 
Ablaţie la 300-1 000+ Ablaţia țesutului 
temperatură ridicată 3 550 Vaporizarea carbonului 
) De aceea, regimul de hipertermie locală a fost aplicat cu succes în tratamentul unor for- 


me de cancer. Iradierea laser prin intermediul fibrelor optice, care produce hipertermia in- 
terstițială locală este folosită în tratamentul cancerului ficatului, pancreasului sau creierului. 

Albirea vizibilă a țesuturilor iradiate dovedeşte coagularea termică, fiind adesea un 
reper terapeutic şi experimental în aplicaţiile medicale ale laserilor. Microscopia arată că 
albirea ţesuturilor cuprinde un domeniu larg de modificări prin coagulare, care survin la 
temperaturi diferite şi timpi de încălzire diverşi. Unele din aceste modificări sunt caracte- 
ristice distrugerilor termice, iar altele nu au un caracter specific. 

Coagularea termică a țesuturilor este definită ca modificarea ireversibilă indusă termic a 
proteinelor şi a altor molecule biologice, organite, membrane, componente celulare şi extra- 
celulare, care sunt observabile cu ochiul liber sau prin tehnicile de microscopie. Multe din 
aceste modificări se datorează denaturării termice a proteinelor structurale, deşi ruperea mem- 
branelor poate rezulta din modificarea lipidelor. Prin definiţie, coagularea termică a țesuturilor 
diferă de distrugerea la temperatură coborâtă prin aceea că leziunile letale prin coagulare sunt 
întotdeauna marcate de modificări structurale observabile imediat după încălzire. 

Celulele coagulate se micşorează datorită denaturării termice şi contracției proteinelor 
intracelulare. Nucleele lor şi citoplasma devin dense, cu condensarea cromatinei şi a 
proteinelor citoplasmei, care se reflectă la nivel microscopic ca picnoză nucleară şi hiper- 
cromazie celulară. În cazul celulelor afectate termic mai sever intervine ruperea extensivă 
a membranelor celulare. 

Dintre reperele histologice obiective ale distrugerii termice, care se observă mai uşor 
față de contracția celulelor şi hipercromazie, menţionăm pierderea parțială sau completă a 
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birefringenței native a mușchiului şi colagenului şi hialinizarea colagenului coagulat termic 
(Thomsen er al. 1991b). Modificarea birefringenței şi hialinizarea colagenului formează 
zone de distrugere reproductibile, cu granițe distincte şi măsurabile. Aceste repere nu sunt 
specifice numai căldurii generate de iradierea laser, ci constituie modificări morfologice 
caracteristice ca urmare a distrugerii termice a țesutului, indiferent de sursa de căldură. 

Tipurile I, II, MI şi VI ale colagenului din țesuturi manifestă birefringență când sunt 
privite prin microscoape de polarizare în transmisie. Colagenul I, colagenul dominant al 
dermei, prezintă cea mai strălucitoare imagine de birefringență. După coagularea termică, 
imaginea strălucitoare a birefiingenței colagenului nativ îşi pierde din intensitate şi, în 
funcție de coloranţii histologici folosiţi, manifestă o schimbare a culorii (Thomsen et al. 
1991b, Pearce er al. 1993, Asiyo-Vogel er al. 1997). Frontierele zonelor de schimbare a 
birefringenței sunt de obicei nete şi pot fi măsurate uşor cu ajutorul unui micrometru 
ocular calibrat. Frontierele nete ale schimbării birefringenței nu coincid întotdeauna cu 
frontierele hialinizării. Când se întâmplă acest lucru, modificarea imaginii de birefringen- 
fă ocupă o zonă centrală față de frontiera hialinizării colagenului. Evaluarea histopato- 
logică a leziunilor a arătat că frontiera de hialinizare apare la o distanță dublă față de cen- 
trul de ablaţie în comparaţie cu frontiera de intensitate scăzută a birefringenței. 

Birefringenţa totală a colagenului nativ se datorează configurației elicoidale a celor 
trei lanțuri de polipeptide ce formează fiecare moleculă de colagen (birefringenţa intrin- 
secă) şi şirurilor aliniate sub formă cristalină a moleculelor de colagen ce formează fibrilele 
de colagen (birefringența datorită formei). Modificările birefringenţei pot interveni ca urma- 
re a distrugerii termice a legăturilor intermoleculare responsabile pentru birefringența dato- 
rită formei şi a legăturilor intramoleculare responsabile pentru birefringenţa intrinsecă. 

Reperele histologice cantitative ale coagulării termice (denaturării) a colagenului includ 

în ordinea crescătoare a severității: 1) hialinizarea colagenului; 2) micșorarea intensității 
“imaginilor de birefringență; 3) schimbarea culorii imaginii de birefringență; 4) pierderea 
birefringenței. Modificarea intensității imaginii de birefringență şi schimbarea culorii furni- 
zează repere adiționale, altele decât hialinizarea colagenului care se măsoară în mod curent. 

În prezent, coagularea fototermică se aplică în tratamentul cancerelor superficiale sau 
situate în profunzimea țesutului, contracția sau obliterarea malformaţiilor vaselor sangvi- 
ne, controlul circulaţiei sângelui (hemostază), sudura ţesuturilor, tratamentul tahicardiilor 
rezistente la medicamente. şi angioplastia laser cu balon. Supraîncălzirea conduce la 
distrugerea nedorită a țesutului, fiind o complicaţie frecventă în aceste aplicaţii de foto- 
coagulare termică dezvoltate empiric. Cu toate acestea, luarea în consideraţie a factorilor 
ce ţin de laser şi de ţesut a condus la stabilirea unor protocoale; de iradiere bine funda- 
mentate, cum este cazul tratamentului. steluțelor. vasculare prin termoliza selectivă 
(Anderson şi Parrish 1983). 

Fototermoliza selectivă se bazează pe conceptul că anumite celule care înmagazinează 
concentraţii mari de cromofori, ca de exemplu globulele roşii ce conţin hemoglobină din 
vasele de sânge dilatate ale steluțelor vasculare, pot fi afectate selectiv prin coagulare 
fototermică, păstrând în același timp intacte celulele şi țesuturile înconjurătoare care nu 
conţin cromofori. Specificitatea fototermolizei selective depinde de mai mulţi factori, nu 
numai de lungimea de undă şi eficiența de absorbție a țintei. Doza totală de energie efec- 
tivă depinde de durata impulsului, timpul de expunere, mărimea țintei şi timpii de relaxa- 
re termică ai țintei și țesutului înconjurător. În cazul steluțelor vasculare, obliterarea vase- 
lor sangvine fără distrugerea termică a țesutului înconjurător se realizează prin alegerea 
convenabilă a parametrilor laserului, respectiv funcţionare în impulsuri la A = 577 nm sau 
585 nm, impulsuri cu durata de 360 js, frecvenţa de repetiţie a impulsurilor 5 Hz, mări- 
mea spotului fasciculului 5 mm și expunerea radiantă 6 J/cm? Protocoale similare de 
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tratament sunt în curs de stabilire pentru leziunile ce conțin melanină (Tong et al. 1987, 
Sherwood et al, 1989). 

Formularea conceptului de fototermoliză selectivă în 1983 a dat o nouă dimensiune 
interațiilor laser-țesut, subliniind necesitatea selectivității şi specificităţii, astfel încât 
țintele identificabile pot fi distruse selectiv fără afectarea țesuturilor sau structurilor ve- 
cine sau mai îndepărtate. Fototermoliza selectivă subliniază elementul „timp” şi astfel 
pune pe primul plan durata impulsului laser față de ceilalți parametri ca lungimea de 
undă, expunerea radiantă sau mărimea spotului. Controversa între laserii în undă continuă 
şi cet pulsaţi a continuat un timp, dar s-a constatat că iradierea continuă nu asigură spe- 
cificitatea dorită. 

Odată ce temperatura țesutului se apropie de temperatura de prag pentru vaporizarea 
apei (100 2G), efectele fototermice ale interacțiilor laser-țesut se înscriu sub influența 
(1) energiei necesare pentru schimbarea de fază a apei, (2) deshidratării țesutului, (3) for- 
mării vacuolelor cu vapori în tesut şi (4) efectelor mecanice datorită expansiunii rapide a 
vacuolelor cu vapori în țesut. După cum s-a arătat ($ 4.2.2), temperaturile sub suprafața 
țesutului iradiat în aer sunt mai mari decât cele de la suprafață datorită retroîmprăştierii 

luminii şi evaporării apei la suprafață. Această încălzire mai ridicată sub suprafața țesu- 
tului produce pungi fierbinți cu aburi supraîncălziți şi cu constituenți ai țesutului, care in- 
fluențează distribuţia distrugerilor termice. Sub influența iradierii laser se formează bule ' 
în țesutul încălzit, sub suprafața sa. Dacă iradierea continuă, bulele se măresc şi se sparg 
exploziv. Această serie de evenimente formează efectul de microexplozie (“popcorn”). 
Din punct de vedere microscopic, bulele sunt vacuole extracelulare ce'se formează între 
straturile de țesuturi care sunt coagulate; contractate şi deshidratate. 

Vacuolele ce se sparg la suprafața țesutului determină eliberarea vaporilor de apă şi, 
prin disiparea gazului fierbinte, suprafața se răcește momentan. Căldura mare de vapori- 
zare a apei (2 520 J/g) este avantajoasă, deoarece vaporii generaţi îndepărtează excesul de 
căldură, prevenind astfel creşterea în continuare a temperaturii în țesutul adiacent. 
Studiile histologice ale craterelor realizate cu încălzire relativ lentă (secunde) arată că 
acestea nu se formează datorită pierderii de masă în țesut, ci sunt rezultatul fuzionării, 
expansiunii şi ruperii grupurilor de vacuole. În anumite ţesuturi, cum este cazul aortei, 
vacuolele fuzionează de-a lungul planelor de rezistență mică între straturile de elastină. 
Dacă încălzirea se face rapid cu laseri în impulsuri, rezultă ruperea explozivă a vacuo- 
lelor, cu expulzarea de fragmente de țesut. 

Pierderea apei din țesuturi prezintă efecte profunde asupra interacțiilor laser-țesut, în 
special la iradierea în infraroşu apropiat. Apa absoarbe puternic radiaţiile cu lungimea de 
undă mai mare de 1 300 nm, conducând la vaporizarea rapidă a apei. În consecință, deshi- 
dratarea țesuturilor modifică radical caracteristicile optice ale țesuturilor, în special eficiența 
absorbției în infraroşu ($ 4.1.1.7.1). Deshidratarea suprafeței poate apărea chiar cu un impuls 
scurt (200 ns) emis de laserul cu Er:YAG (4 = 2,94 um, 15 mJ/cmô. În plus față de modi- 
ficarea proprietăților optice, pierderea apei reduce conductivitatea termică şi căldura spe- 
cifică ale țesutului. Lucrurile se complică şi mai mult dacă se are în vedere că deshidratarea 
produce modificări patologice în țesut care contribuie la distrugerea termică finală. 

Mecanismele complicate de îndepărtare a maselor de țesut, numite generic ablație 
laser, sunt însoţite de caramelizarea, carbonizarea şi vaporizarea țesuturilor, ejecția explo- 
zivă de fragmente, distrugerea moleculară şi formarea de plasmă. Aceste efecte se obțin 
prin creşterea temperaturii țesutului care se produce prin ajustarea parametrilor laser, în 
special iradianța şi timpul de expunere (vezi diagrama Boulnois). 

Marginile unor cratere realizate prin ablaţia cu laseri în impulsuri a țesuturilor moi şi 
dure pot fi destul de neregulate, reflectând un mecanism de fragmentare explozivă. Înre- 
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gistrările video ale ablației osului cu laseri pulsaţi în IR şi UV au demonstrat că din zona 
iradiată sunt ejectate fragmente mari şi mici de os cu viteze de Mach 2 (viteză dublă față 
de viteza sunetului în aer) (Izatt er al. 1990b). Ablaţia explozivă a osului poate fi rezul- 
tatul încălzirii rapide a apei libere şi legate din țesuturi. Odată ce apa dispare din țesuturi, 
intervin alte mecanisme de îndepărtare a țesutului. 

Caramelizarea, carbonizarea, vaporizarea şi combustia țesuturilor sunt efecte fototer- 
mice familiare în aplicaţiile de ablaţie laser. Acestea sunt însoţite de un strat negru de car- 
bon, flacără gălbuie şi fum gri atunci când laserii cu funcționare în undă continuă (CO;, 
Nd:YAG, argon) sunt utilizați pentru cauterizarea suprafețelor sângerânde sau pentru 
ablaţia țesuturilor. Din punct de vedere histologic, suprafaţa craterului de ablaţie este aco- 
perită cu un strat subțire şi neregulat de țesut caramelizat şi/sau carbonizat, care acoperă 
zone concentrice ce se extind de la centrul leziunii şi care sunt dominate de apă, de coa- 
gulare şi de distrugerile termice la temperatură coborâtă. 

Mecanismul de ablaţie prin vaporizarea țesutului nu este pe deplin înțeles, reprezen- 
tând probabil descompunerea termică a moleculelor țesutului şi ruperea legăturilor 
moleculare, care produc fragmente din ce în ce mai mici odată cu creşterea temperaturii. 
Fragmentarea bucăţilor mai mari se poate datora evenimentelor explozive dominate de 
apă, iar după ce apa părăseşte țesutul, distrugerea se datorează reducerii termice a consti- 
tuenţilor țesutului la fragmente moleculare de hidrocarburi mici, CO, CO» sau chiar car- 
bonul, formând astfel fumul ce provine din leziune. 

Interacţia dintre impulsurile laser lungi (> 10 ps) şi ţesut este dominată de caracteris- 
ticile de absorbţie ale țesutului la lungimea de undă respectivă. Radiația laser, absorbită 
într-un strat lângă suprafață, încălzeşte şi topeşte materialul. Îndepărtarea țesutului nu 
este numai o consecință a vaporizării directe, Vaporizarea creează de asemenea momen- 
tul de recul, care împinge apoi materialul lichefiat prin ejecție secundară. Când iradianța 
laser este crescută mai mult, lângă suprafaţă se formează plasmă, care ecranează pătrun- 
derea radiației în material şi micşorează eficiența ablaţiei. Încălzirea cu impulsuri lungi 
este destul de lentă şi permite ca energia termică să penetreze suficient de adânc în 
material pentru a induce distrugerea directă şi stresul termomecanic, care generează 
crăpături şi ruperea țesutului. În consecință, distrugerile colaterale sunt adesea inaccepta- 
bil de mari în diverse aplicaţii medicale. Scurtarea impulsurilor laser conduce la volume 
încălzite mai mici şi la micşorarea energiei de prag pentru ablaţie. 

Dacă mecanismul de ablație nu consumă întreaga energie introdusă de laser în țesut, 
atunci căldura reziduală înmagazinată în vapori, plasmă sau fragmente de țesut, reținute 
în craterul de ablaţie sau în pereții acestuia, va difuza radial în țesutul înconjurător. Unele 
distrugeri formează zone concentrice cu frontiere nete şi măsurabile, care se extind într-o 
formă reproductibilă de la centrul fierbinte. spre periferia rece. Aceste modificări histopato- 
logice cuantificabile includ începând de la centru (1) craterul de ablație, (2) zona de. car- 
bonizare, (3) zona cu vacuole, (4) pierderea parţială sau totală a birefringenţei în muşchi şi 
colagen, (5) hialinizarea, colagenului coagulat şi (6) edemul intracelular. Pragurile tem- 
peratură-timp ale acestor modificări variază mult, depinzând de condiţiile experimentale. 

O rană produsă prin ardere conține trei zone: (1) zona de coagulare (escara), cea mai 
apropiată de sursa de căldură. Evidenţierea zonei de coagulare caracterizează arsura de 
gradul trei. În acest caz nu mai există circulaţia sângelui, țesutul este complet necrotic, 
toți constituenţii săi sunt denaturaţi, iar terminaţiile nervoase distruse, nu mai există 
celule vii care să repopuleze sau să reepitelizeze zona. Zona cu arsură de gradul trei 
trebuie îndepărtată; (2) zona de stază, corespunzând arsurii de gradul doi. În această zonă 
țesutul este numai parțial distrus, existând o circulaţie suficientă a sângelui pentru a hrăni 

țesuturile înconjurătoare și a îndepărta toxinele. Dacă zona de coagulare care o înconjoară 
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poate fi îndepărtată rapid în mod adecvat, atunci şansele ca zona de stază să se vindece 
fără intervenţie chirurgicală sunt destul de mari; (3) zona de edem, cea mai îndepărtată 
zonă față de sursa de căldură. Arderile limitate la zona de edem sunt cunoscute ca arderi 
de gradul unu. Se întâlneşte de obicei la periferia ranei produsă prin ardere, Țesutul este 
puțin afectat termic şi va reveni după un timp la starea normală. 

Utilizarea efectelor fototermice trebuie să evite pe cât posibil realizarea zonelor de 
coagulare şi de stază în țesutul sănătos învecinat. Acest lucru se poate atinge în anumite 
limite, iar modalităţile efective vor fi prezentate în $ 5.4.5.5.8. 


5.4.2. Ablaţie continuă sau pulsată 


Pentru a realiza distrugerea termică minimă a țesutului, se poate estima o limită 
superioară a duratei impulsului laser cu ajutorul unui model unidimensional. Conform 
acestui model, durata impulsului laser trebuie să fie mai scurtă decât /impul de relaxare 
(difuzie) termică a țesutului (7, < 7) ($ 5.4.2.3): 

EUELA (5.1) 


unde 7 [s] este timpul de relaxare termică, / [cm] este o dimensiune liniară caracteristică 
pentru volumul țesutului încălzit (lungimea de difuzie termică); iar ką [cm?/s] este difu- 
zivitatea termică, care este legată de conductivitatea termică K [W/cm:Ķ] prin relația: 

kı =K/ pC; (5.2) 
unde p [g/cm°] este densitatea, iar C, [J/g:K] este căldura specifică la presiune constantă. 
Pentru laserii din vizibil şi infraroşu apropiat, coeficienții de atenuare sunt mici, astfel că 
dimensiunea / este egală cu raza spotului laser: 

l=w;. (5.3) 

Pentru un fascicul focalizat (wg = 0,2 mm) şi ka = 1,3 -10° cm”/S, rezultă: r= 77 ms. 

În cazul laserilor care emit în ultraviolet şi în infraroșu, dimensiunea / este determinată 
de zona optică (relația 4.59), adică este invers proporțională cu coeficientul de absorbţie: 

VE GEIE (5.4) 

Timpul. de relaxare termică este întotdeauna mai mic, decât cel pentru laserii din 
vizibil şi infraroşu apropiat şi variază aproximativ între 105 şi 102 s. Pentru laserul cu 
CO, şi dermă, 4a = 780 cm”, astfel că T= 1,26 ms. 

Încălzirea țesutului va fi pulsată dacă durata impulsului laser 4, este mult mai mică 
decât timpul de relaxare termică T(t, << 2) şi cvasistaţionară dacă z >> 7. Impulsurile 
laser cu durată de microsecunde asigură modul pulsat pentru toate lungimile de undă, iar 
pentru domeniul vizibil şi câteva lungimi de undă adiacente, impulsurile cu durata de 
milisecunde sunt suficiente pentru asigurarea acestui regim. 

Frecvența de repetiție maximă a impulsurilor laser, f» pentru modul pulsat, trebuie să 
satisfacă relația: 


TA ERTEN. (5.5) 
Pentru vizibil şi infraroşu apropiat, valoarea lui /, este egală cu = 13 Hz, în timp ce 
pentru infraroșu şi ultraviolet, f, variază între ~ 200 Hz şi 130 kHz. 
Timpul de relaxare termică determină şi granița între ablaţia laser în regim continuu şi 
ablația pulsată. 


5.4.2.1. Vaporizarea apei 


Cunoaşterea cantitativă a vaporizării țesutului este importantă pentru optimizarea 


procedurilor laser şi pentru dezvoltarea de noi aplicaţii. Modelele de interacţie laser-ţesut, 
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adecvate pentru aplicațiile chirurgicale, sunt centrate în jurul echilibrului dintre căldura 
generată prin absorbția fasciculului laser şi căldura pierdută prin diverse mecanisme, cum 
ar fi cele prin conducţie, convecţie sau radiație. În plus, trebuie avut în vedere faptul că în 
procesul de vaporizare căldura este pierdută şi prin expulzarea maselor de țesut. Având în 
vedere că țesutul conține un procent ridicat de apă ($ 5.1.2) şi că valoarea căldurii latente 
de vaporizare a apei este foarte mare, pierderea de căldură prin vaporizarea apei este 
mare în comparaţie cu alte căi. Această presupunere este valabilă chiar în cazul reducerii 
căldurii latente de vaporizare a apei din ţesut în timpul proceselor. de ablație laser, 
probabil datorită modificării tranzitorii a presiunii (Albagli er al. 1994a). 

Deoarece țesuturile conțin 75-80 % apă, este tentant să se descrie ablaţia laser în ter- 
menii vaporizării apei. Dacă apa se găseşte la o temperatură iniţială T, vaporizarea 
necesită o cantitate de căldură pentru a aduce apa la o temperatură critică 7. (de obicei 
Ts = T, = 100 °C, unde T, este temperatura de vaporizare a apei) plus căldura de vapo- 
rizare necesară pentru schimbarea de fază. Rezultă deci că entalpia pentru transportul de 
masă, Qim [J/g] este egală cu cantitatea de căldură necesară pentru a ridica temperatura 
apei lichide de la temperatura iniţială Tọ la temperatura de vaporizare la presiunea at- 
mosferică plus căldura latentă de vaporizare a apei (L,) la T, = 100 °C: 

O CRET EL: (5.6) 
Căldura latentă de vaporizare a apei la 100 °C este 2 256,67 J/g, iar la 0 °C este 2 500,58 
J/g (Popescu er al. 1974). Raportul C,(T, — 7o)/L, se numeşte numărul Stefan. 

Dacă apa se găseşte inițial la Tọ = 37 °C, aproximativ 263 J/g sunt necesari pentru a în- 
călzi apa la 100 °C, astfel că pentru vaporizarea apei este necesară o entalpie Qm = 2,52 kJ/g. 

Căldura (entalpia) de vaporizare a apei, H, [J/cm?] este: 

: H, = pl. (5.7) 

Pentru ablaţia ţesuturilor biologice, căldura de ablaţie, H [J/cm?] este suma dintre 
căldura latentă de vaporizare a apei din ţesut şi energia necesară pentru inițierea pirolizei 
componentelor țesutului. i 

O generalizare a căldurii necesare pentru vaporizarea apei poate fi formulată presu- 
punând că fasciculul laser are un profil uniform al iradianței 1, [W/cm?], o durată a impul- 
sului 7 [s], o arie transversală A [cm?] şi că energia laser este distribuită uniform până la 
o adâncime de penetrare optică ô [cm], care este presupusă a fi şi adâncimea de ablație. 
Cu aceste presupuneri, expunerea radiantă de prag F, [J/cm] pentru vaporizare este: 

Ig = POm6 = IoT: < i (5.8) 
Pentru Qm = 2,52 kJ/g si p= 1 g/cm? rezultă FA = 2520 ô [J/cm?]. 
În cazul în care împrăştierea poate fi neglijată, ô = 1/44 ($ 4.2.2.1), astfel că: 


| F, =H8=H/ p. (5.9) 
Energia care trebuie furnizată de radiația laser pentru ablaţie este: 
E, =F,A 0]. (5.10) 


Deşi țesutul nu este apă, căldura de ablaţie de 2,52: kJ/cm? este o. aproximare rezo- 
nabilă, adică este necesară o energie de aproximativ 2 520 J pentru a vaporiza | cm? de 
apă care se găseşte, iniţial la temperatura corpului uman. Acest model termic extrem de 
simplu formează baza de comparaţie pentru eficiența de ablaţie măsurată experimental. 
Ablaţia laser. pulsată implică fenomene mai complexe, ca de exemplu supraîncălzirea 
apei, vaporizarea explozivă şi generarea de unde acustice sau de şoc, astfel încât căldura 
de ablaţie variază de la caz la caz. 

Presupunerea că adâncimea de ablaţie este egală cu adâncimea de penetrare optică 
este contrazisă de o serie de contraexemple. Un astfel de exemplu este ablaţia în undă 
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continuă cu lungimea de undă 1064 nm la iradianțe coborâte, care penetrează câțiva mm 
în tesut (tabelul 4.8). O cantitate considerabilă din căldura generată prin absorbţia radia- 
tiei laser este supusă conducţiei axiale şi radiale în afara frontului de ablaţie. Difuzia căl- 
durii în țesutul înconjurător poate fi minimizată prin creşterea iradianței până ce viteza 
frontului de ablaţie devine egală cu viteza de difuzie a căldurii în țesut. În practică, timpii 
de iradiere sunt menţinuţi sub 100 ms pentru a reduce pierderile prin difuzie şi a evita 
distrugerea termică a țesutului înconjurător. 

Un alt exemplu este legat de tonicitatea structurală a țesutului. Walsh şi Deutsch 
(1988b) au demonstrat că la iradianțe mari, pierderea de masă se datorează îndepărtării 
explozive a țesutului şi că țesuturile cu rezistență mai mică sunt ablate mai rapid decât 
țesuturile mai rezistente. Autorii menţionaţi au. iradiat ficatul, miocardul, aorta şi pielea 
cu un laser cu CO, TEA şi au reprezentat pierderea de masă pe impuls în funcţie de 
expunerea radiantă pe impuls. La expuneri radiante mai mari de 5 J/cm?, cea mai mare 
pierdere de masă s-a observat la ficat, urmată de miocard, aortă şi piele. În cazul ficatului, 
care prezintă o rezistență mecanică mai mică, s-a obținut o adâncime de ablaţie semni- 
ficativ mai mare faţă de celelalte ţesuturi. Aşadar, căldura de ablaţie este caracteristică 
pentru o interacție laser-ţesut particulară. 

Ramachandran et al. (1996) au înregistrat termograme àle țesuturilor (muşchi, ficat şi 
rinichi) pentru rate de încălzire de 2, 5 şi 10 %C/min şi o plajă de temperaturi de 30-150 o 
în vederea determinării efectului de vaporizare a apei. Termogramele prezintă două vâr- 
furi distincte, corespunzând unor tranziții endoterme centrate la 92 Te şi Il 0C (muşchi), 
84 °C şi 113 °C (ficat) şi respectiv 82 °C şi 114 °C (rinichi). Eşantioanele de țesut uscate 
în vid nu prezintă astfel de vârfuri. Nu s-au observat diferențe apreciabile când rata de 
încălzire a fost variată între 2 şi 10 “C/min. 

În curbele înregistrate de termograme pot fi identificate două benzi de temperatură. 
Pentru muşchi, prima bandă este cuprinsă între 30 0C şi 101 °C, în care se observă o creş- 
tere rapidă a vaporizării peste 65 °C, cu un maxim la 92 °C. A doua bandă este cuprinsă 
între 101 °C şi 150 0C, cu maximul la 111 °C, Atât pentru ficat, cât şi pentru rinichi, 
benzile corespunzătoare se înregistrează între 30-104 °G şi'respectiv 104-150 °C. În toate 
țesuturile:studiate, aproximativ. 50 % din apă este vaporizată numai după atingerea unor 
temperaturi de peste 100 9C; efectul fiind predominant la muşchi. 

Această vaporizare a apei din țesuturi în două etape, demonstrată de cele două vârfuri 
ale termogramelor, poate fi atribuită caracteristicilor structurale şi de compoziţie ale 
țesuturilor şi ale apei din țesuturi. Apa din țesuturi se comportă ca şi cum ar avea două 
faze, una liberă şi alta legată de alte macromolecule. Faptul că o anumită fracție de apă 
din țesut rămâne neînghețată la temperaturi semnificative sub 0 °C este o indicație în plus 
a existenţei celor două faze. Cele două vârfuri din termograme pot reprezenta vaporizarea 
celor două faze. Dependenţa de ţesut a poziţiilor celor două vârfuri şi procentul de apă 
vaporizat în fiecare bandă indică faptul că aspectele structurale ale țesutului contribuie de 
asemenea la procesul de vaporizare în două trepte. 


5.4.2.2. Parametrii termici ai apei şi țesuturilor 


Parametrii termici ai țesuturilor, respectiv difuzivitatea termică, conductivitatea ter- 
mică și căldura specifică, precum şi densitatea țesuturilor influențează decisiv atât proce- 
sele fototermice de interacţie cu radiația laser, cât şi distrugerea termică a țesutului con- 
jurător. Influența directă a acestor parametri intervine prin intermediul timpului de relaxa- 
re termică (relaţia 5.1). In tabelul 5,4 sunt prezentaţi aceşti parametri la diferite tempe- 
raturi, pentru apă și câteva țesuturi (Valderrama er al, 1991), Dituzivitatea termică este 
calculată cu ajutorul formulei (5.2), 
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Tabelul 5.4. Proprietăţile termice ale apei şi țesuturilor 


Material TC] __p lg/em"] Cp [d/g:"C]___K [W/em-*C] ka [cm/s] 
Apă 20 0,998 4,182 5,97.10% 1,43.10% 

90 0,965 4,205 6,77.102 1,6710 

Cornee bovină 20 HEI 3,14 2,75:10° 7,9.10% 

20-90 1,1 3,3 3,3-10 9.10% 
(medie) 

Aortă umană 35 1,05 3,37 4,16:102 1,27:102 
90 1,04 3.77 6,12:-10° 1,56.10% 


Căldura specifică a apei are un minim la 34,5 °C anume 4,1779 J/g:%C; la 0 °C, ea este 
4,2174 J/g°C, iar la 99 °C are valoarea 4,2145 J/g-*C. Căldura specifică medie a apei se 
poate lua Cp = 4,18 J/g:9C = 1 cal/g: °C (Popescu et al. 1974). 

Din tabelul 5.4 se observă că valorile conductivității termice K şi ale difuzivităţii 
termice ką pentru aorta umană normală sunt considerabil mai mari decât cele ale corneei 
bovine, fiind mai apropiate de valorile pentru apă. 

Pentru piele, Gabay et al. (1997) indică: C, = 4,05 J/g:°C şi K = 5,8:10% W/cm-C. A 
se compara această ultimă valoare cu conductivitatea termică a aerului, K(aer) = 2,6: 10;$ 
W/cm:K. Pentru albumina de ou, Sagi er al. (1992a) au măsurat: p = 1,036 g/cm’; K = 
9,34-10% W/cm:*C; C, = 0,71.J/g%. 

Tabelul 5.5 prezintă proprietăţile termice ale țesuturilor dure (Sagi er al. 1992a). 


Tabelul 5.5. Proprietăţile termice ale țesuturilor dure 


Tesut p [g/cm] C, [I/g:°C] ___K[W/emC) ka [em?s] 
Tesut dentar dur 1 Sia MUT e. 628:10ii a 3,58:10 

Smalț ` 2,8 0,71 9,34-10° 4,70:10° : 

Dentină - 1,96, 1,59 5,69.102 1,83:10% 


Parametrii termici ai țesutului pot fi calculați pornind de la volumul parțial al fiecăreia 
din componentele sale (apă, grăsimi, proteine), cu condiția ca să fie cunoscuți parametrii 
termici ai fiecărei componente. ` 

Presupunând o dependență liniară a fiecărui parametru termic cu conținutul de apă, 
parametrii termici se pot descrie sub forma: 

ka K,Cp pata. (5.11) 

În acest caz a, este valoarea parametrului pentru țesutul complet deshidratat, a2 este o 
constantă reprezentând contribuţia conţinutului de apă, iar W este conținutul relativ de 
apă (W = 1 pentru țesutul normal şi W = 0 pentru țesutul complet deshidratat) (Sagi et al. 
1990) sau conţinutul de apă în g de apă/g de țesut total (Jacques et al. 1993b, după Takata 
et al, 1977), 

Valorile determinate pentru a, şi az de cele două grupuri de autori sunt prezentate în 
tabelul 5.6 pentru difuzivitatea termică, ką [cm/s], conductivitatea termică, 
K [W/em-"C], căldura specifică, C, (1/g:9C] şi densitate, p [g/cm]. Alte relații empirice 


pi dependenţa parametrilor K, Cp, şi p în funcţie de W sunt indicate de Brugmans er 
al, (1991), 
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Tabelul 5.6. Coeficienţii a; şi a, pentru dependența parametrilor termici 
de conținutul de apă a țesuturilor 


ai a a; az 
Jacques et al. (1993b) Sagi et al. (1990) 
ka 0,133.10% 1,36:10%/p - - 
K - - 0,559.102 3,606.102 
Cp 1,546 2,8/p 1,544 2,913 
p 1,3 -0,3 0,238 0,797 


Pentru țesutul normal moale, coeficienții lui Jacques er al. (1993b) dau pentru 
W=0,75: p= 1,07 g/cm?; Cp = 3,50.J/g°C; ka = 1,08:10° cm?/s; K = 4,55-10* W/cm-"C, 
în timp ce coeficienții lui Sagi er al. (1990) dau pentru W = 1: p = 1,035 g/cm?, Ca 
4,46 J/g:?C, K = 4,16:10° W/cm-*C. 

Utilizând coeficienții lui Jacques er al. (1993b), în tabelul 5.7 sunt prezentate valorile 
parametrilor termici pentru diferite țesuturi cu conținut variabil de apă, cuprins între 98 % 
(corp vitros) şi 33 % (țesut adipos). 


Tabelul 5.7. Parametrii termici ai ţesuturilor moi 


Tesut p° [g/em?] Gi? Ka K* 
[3/g-*C] [cm?/s] [W/em- °C] 
Apă 1,0 4,34 1,49:102 6,49-10° 
(W=1) : 
Corp vitros 1,006 4,27 1,46:10° 6,27-10° 
(W=0,98) 
Prostată 1,051 ; 1,21-10° 4,77-10° 
(W=0,83) n ie AA l 
Cornee 1,066 3,59 1,13-10? 4,32-10° 
RENA 
„Ficat ` 1,093 3,31 0.99-10° 3,59-10° 
(W = 0,69) E 
Dermă 1,105 3,19 0,93-102 329-103 
(W = 0,65) . ; 
TŢesut adipos 1,201° 2,31 05ra 1,41:-10° € 


(W = 0,33) 
* p= 1,3 -0,3 W [g/cm] 
b 0, = 1,546 + 2,8 W/p [J/g: °C] 
€ k= 0,133 + 1,36 W/p [cm?/s] 
4 K = (0,3475 + 3,057 W + 3,084 W2)/p [W/cm:°C] sau K = pk4Cp 
€ p= 0,93 g/cm? (Ross et al. 1997) 
(K= 1,7- 10° W/em-C (Ross et al, 1997) 


Parametrii termici ai ţesuturilor depind şi de temperatură. Valvano (1981) a dezvoltat 
o tehnică precisă de măsurare a conductivității termice şi a difuzivităţii termice utilizând 
termistoare miniaturale cu autoîncălzire. Valorile conductivității şi difuzivităţii în plaja de 
temperaturi de la 25 la 90 °C sunt ilustrate în figyra 5.22 pentru placa calcifiată, placa 
fibroasă şi placa cu grăsime, precum şi pentru peretele vasului sangvin (Valvano 1984). 

Conductivitatea scăzută a plăcii cu grăsime sugerează că placa joacă un rol de 
izolator, protejând peretele vasului sangvin, 


Interacţii laser- țesut 163 


Rezultatele prezentate mai sus demonstrează că pot exista diferențe semnificative în 
predicția dozimetriei necesare pentru o anumită modificare de temperatură, dacă depen- 
denţa de temperatură a proprietăților termice este ignorată. În plus, această diferență devine 
mai puțin semnificativă pentru adâncimi mai mari dacă împrăştierea creşte cu temperatura, 
însă diferenţa rămâne mare la adâncimi mari, dacă împrăştierea scade cu temperatura. 
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Fig. 5.22. Valorile conductivității termice (stânga) şi ale difuzivităţii 
termice (dreapta) pentru peretele vasului sangvin, apă şi un număr limitat 
de eşantioane de plăci de aterom (Valvano 1984). 


5.4.2.3. Timpul de relaxare termică 2 


Dacă durata de impact a fasciculului laser pe ţintă trebuie să fie suficient de lungă ca 
să mărească. temperatura țintei astfel încât să inducă efectul termic dorit, la fel de 
important este faptul că impulsul trebuie să fie suficient de scurt pentru a minimaliza 
conducția termică de la ţintă spre țesutul înconjurător. Plaja îngustă a duratei impulsului 
laser care asigură o distrugere specifică a țintei fără distrugerea altor structuri depinde de 
tipul de ţintă, mărimea, configuraţia (geometria) şi structura sa. Pe baza acestor parametri 
ai țintei s-a definit un timp de relaxare termică ipotetic. 

O constantă de timp pentru scăderea temperaturii într-o zonă ce se extinde la adân- 
cimea z sub suprafața unei plăci semiinfinite de țesut poate fi obţinută observând relaxa- 
rea profilului gaussian al temperaturii. În timp ce temperatura scade, o undă de căldură 
traversează de la regiunile superficiale mai fierbinţi către interior şi timpul necesar ca 
această undă să atingă o distanță / sub suprafaţă poate fi asociat constantei de timp a 
acestei zone (McKenzie 1986). iti . | 

Soluţia generală pentru temperatura în placă după ce o undă plană de căldură 
difuzează de la suprafață spre interior este (Carslaw şi Jaeger 1959): 

T(0)= 7042002 exp? / 4kat) (512) 
unde k4 este difuzivitatea termică a țesutului, dată de relația (5.2). Această soluţie are 
proprietatea că la timpul fo, temperatura la suprafață este To. 

Să admitem că acesta este profilul gaussian de la începutul observației şi să presupu- 
nem că temperatura la distanța /, când începe observația la £ = tọ este dată de 77, 4) = Toe, 
ceea ce determină ty; 


t Skaka: (5.13) 
. 2 
- Diferențierea ecuației (5.12) arată că T(/, 1) prezintă un maxim când t = ¥/2ka. 
Deoarece începutul observaţiei a fost la 4, timpul pentru ca unda de căldură să sosească 
la / este 7: 
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7 /2ky -t =12/4k. (5.14) 
Aşadar, reste constanta de timp termică a sistemului pentru o adâncime /, 


Relația (5.13) arată că în timpul iradierii, difuzia termică are loc pe o lungime de 
difuzie termică / [m] (adâncime termică), care este dependentă de timp: 


LEARI), (5.15) 
unde z [s] este timpul în care căldura difuzează (şi în care țesutul este iradiat), De exemplu, 
pentru apă (ka = 1,410" *cm?/s), căldura difuzează într-o secundă pe distanța de 0,75 mm. 

n literatură există și alte definiţii ale timpului de relaxare termică (McKenzie 1990), 


Astfel, Anderson şi Parrish (1981) au arătat că pentru diametrul 4 al unui vas de sânge, 
timpul de relaxare termică este: 


= (a) 716, (5.16) 
unde este definit ca timpul necesar pentru ca temperatura axială în exces din vasul de 
sânge să scadă la jumătate din valoarea sa iniţială. Evaluând astfel timpul de relaxare er- 
mică, autorii menţionaţi au dedus că durata expunerii laser trebuie să fie de aproximativ 1 ms 
sau mai mică, pentru a obţine cea mai eficientă coagulare a vaselor de sânge cu diametrul 
de 50 um sau mai mare. 

Lahaye şi van Gemert (1985) au utilizat o metodă simplă de evaluare a timpului de 
relaxare termică, pentru vasele de sânge, definind 7 ca raportul între conţinutul de căldură 
pe o lungime / a vasului de sânge şi rata de pierdere a căldurii, obţinând în final: 


(4) 78, (5.17) 
care diferă cu un factor de 2 față de rezultatul lui Anderson şi Parrish (1981). 


Parrish er al. (1983) au extins definiția timpului de relaxare termică pentru ținte 
sferice care includ celulele şi organitele: 


= (4) /27k,. (5.18) 

Pentru dimensiuni în jur de 2 um, 7 are valori de aproximativ 1 us. Aplicând 
conceptul de confinare termică ($ 4.2.4.3) în ţintă pentru a maximaliza temperatura de vârf, 
s-a reuşit distrugerea selectivă a microvaselor de sânge din pielea umană prin iradiere cu 
laserul cu colorant pompat cu flash acordat la 577 nm, ce emite impulsuri cu durata de 
0,3 us. În cazul unor structuri mai mici din piele, ca de exemplu melanozoamele, se 
obține specificitate histologică în cazul vomi unui laser cu excimer cu XeF, ce emite 
impulsuri cu durata de 20 ns. 

Furzikov (1987) consideră o. expresie eñerală pentru timpul de relaxare termică 
similară cu cea din ecuaţia (5.14) şi ia ca exemplu cazul iradierii țesutului aterosclerotic 
cu un fascicul laser ce are la suprafață o rază a spotului wo = 0,2 mm şi un coeficient de 
atenuare fa. Sunt identificate două situaţii extreme; © difuzia căldurii dominantă radial, 
în care adâncimea de penetrare a radiaţiei laser, 4a, este mult mai mare ca wa astfel că 
1 = wo, şi (ii) difuzia căldurii dominantă axial, în care adâncimea de penetrare este mult 
mai mică decât diametrul spotului, astfel că / = 44t, rezultând: 


zic Aia d Vei tă (5.19) 
Așadar, |: = min Has Wot, condiţie, LAN cu zona optică minimă (relația 4.66). 
Difuzia radială și axială a căldurii a fost analizată de van Gemert şi Welch (1989b), 
care au considerat un circuit paralel pentru pierderea radială şi axială a căldurii, astfel 
încât constanta de timp efectivă, 7, este dată de; 


a | 1 ~n~ 
Pi 
55) 
© 

x7 


ICAR 
jay T S. 


4 
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în care 7, şi z, sunt constantele de timp de relaxare termică axială şi respectiv radială. 
Pentru o adâncime de penetrare mică, cum este cazul laserului cu Er:Y AG (1 um), con- 
ducţia termică are loc pe direcția fasciculului laser, Dacă raza fasciculului este mică în 
comparaţie cu adâncimea de penetrare, atunci conducţia este perpendiculară pe fascicul, 

Timpul de relaxare termică axială este dat de ecuaţia (5.14), în care / = 5 = 1/4. Tim- 
pul de relaxare termică radială poate fi estimat cu ajutorul teoriei transferului căldurii 
(Carslaw şi Jaeger 1959) pentru un strat omogen de țesut încălzit uniform: 


7, ZW /4ka, (5.21) 
unde w este grosimea zonei încălzite (raza ariei iradiate de fasciculul laser). Rezultă: 
i ] 
A i) (5.22) 
T w 


Pe baza difuzivității apei (ka = 1,4:10° cm?/s), valorile constantelor de timp pot fi 
aproximate astfel (Welch er al. 1991): 7, = 2w°, unde w este în [mm] şi Ta = 200/4, unde 
La este în [em'], Pentru un coeficient de absorbție 44 = 10 000 cm“, ce caracterizează inte- 
racţia laserului Er:Y AG cu țesutul moale, constanta de timp axială 7, are valoarea de 2 us. 


Pentru aceeaşi constantă de timp axială, van Gemert şi Welch (1989b) au obținut 
următoarea relație: 


64105 ah pi (5.23) 

Timpul de relaxare termică axială 7, este de 1,62 ori mai mare decât timpul de relaxare z. 

Trebuie subliniat faptul că nu întotdeauna este corect să se utilizeze adâncimea de 
penetrare ca dimensiune caracteristică. De exemplu, anumite ţinte pot fi mai mari decât 
adâncimea de penetrare, deoarece ele sunt încălzite prin conducție mai degrabă decât prin 
radiație. Alte ținte, cum sunt microvasele de sânge sau organitele, pot fi mai mici decât 
adâncimea de penetrare. În aceste cazuri, ecuaţia generală (5.14) este mai potrivită pentru 
calcularea timpului de relaxare termică. sie at Ai 

Criteriile de definire a lui 7 pentru principalele trei geometrii, respectiv plană, cilin- 
drică şi sferică sunt întrucâtva arbitrare. O posibilă abordare este calcularea pentru fiecare 
caz în parte a distanței medii pătratice pe'care căldura o traversează într-un timp t. Aceste 
distanțe sunt folosite apoi pentru definirea timpului de relaxare termică. Folosind aceste 
idei, McKenzie (1990) a determinat valorile lui r, care sunt prezentate în tabelul 5.8. 


Tabelul 5.8. Valorile timpului de relaxare, 7, calculate cu-distanţa medie pătratică 
pe care căldura o traversează de la sursă ile 


Geometrie Distanţa medie pătratică Dimensiune T 
Plană = 2kat Adâncimea =z PAK 

Cilindrică r= 4kat Diametrul = d'= 2r d?/l6ka 
Sferică 72 = 6kat ___ Diametrul = d = 2r d2/24k3 


Timpul de relaxare termică (ecuaţiile 5.14 şi 5.19) pentru un anumit ţesut şi un anumit 
coeficient de absorbţie reprezintă un ghid pentru evaluarea extinderii distrugerilor 
termice, Dacă întreaga energie este transmisă într-un impuls mult mai scurt decât timpul 
de relaxare termică, distrugerea este confinată efectiv în regiunea penetrată de radiație. 
Distrugerea poate fi coagularea sau vaporizarea țesutului, în funcţie de mărimea energiei 
impulsului. În schimb, dacă timpul de iradiere este mult mai mare decât timpul de 
relaxare termică, atunci distrugerea va fi mai mică în volumul țintei iradiate. ii 

Pentru a evita acumularea nedorită a căldurii în țesutul înconjurător, Purzikov (1987) 
a propus utilizarea unei frecvenţe de repetiţie a impulsurilor mult mai mică decât inversul 
timpului de relaxare termică (relaţia 5.5). Analizând în detaliu această problemă, alți 
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autori au determinat expresii analitice pentru frecvenţa maximă de repetiţie a impulsu- 
rilor, fi mau Astfel, van Gemert şi Welch (1989b) indică: 


fs EN (5.24 
J r mat 4,967 , eii ) 
iat Barton et al. (1997) au găsit: 
] 
TR Stai 5,25 
A max 20r ( ) 


Kurban et al. (1991) au calculat timpul de relaxare termică în funcţie de mărimea unor 
structuri din piele, rezultatele fiind prezentate în tabelul 5.9. 


Tabelul 5.9. Timpul de relaxare termică estimat pentru diferite structuri din piele 


Structură Diametru [um T 
Vase de sânge mari 100 3,5 ms 
Microvase de sânge 20 140 us 

Eritrocite 5 5 us 

Melanozoame | ~ 500 ns 

Melanocite i 7 = | us 


În cele ce urmează vom exemplifica importanța duratei impulsului în comparație cu 
timpul de relaxare termică pentru cazul unor leziuni vasculare benigne, cum sunt steluțele 
vasculare. Cromoforul absorbant este oxihemoglobina din eritrocite (globulele roşii din 
sânge), dàr structurile țintă pentru radiaţia laser sunt capilarele dilatate, ce înconjoară eritro- 
citele. Vasul nu va fi distrus efectiv dacă distrugerea termică (70 0°C) nu afectează atât celu- 
lele endoteliului, cât şi colagenul perivascular. Pentru a atinge acest scop, durata impulsului 
trebuie să fie suficient de lungă pentru a permite difuzia căldurii de la eritrocitele aglutinate 
(7= 5 us, tabelul 5.9) spre structurile peretelui şi colagenul perivascular. Durata impulsului 
este determinată pe baza timpului de relaxare termică al vasului sangvin, care este de 
ordinul a 200-500 us (Kurban er al. 1991). Impulsurile cu durată mai mare vor determina 
transferul căldurii prin vasul sangvin spre colagenul dermal înconjurător şi formarea posibi- 
lä a cicatricei. Dacă se folosesc impulsuri cu durată mai mică (de ordinul a 100 us), transfe- 
rul căldurii nu este eficient, rezultând o distrugere incompletă a vaselor sangvine. 

Utilizarea impulsurilor ultrascurte (sute de ns) conduce la fisurarea vaselor sangvine 
(rezultând hemoragia în dermă) şi formarea posibilă a unor noi vase (angiogeneză). lată 
de ce alegerea corectă a duratei impulsului laser în comparație cu timpul de relaxare ter- 
mică al țesutului respectiv este cheia succesului în multe aplicații medicale. 

Utilizând relaţia (5.19), Boulnois (1986) a calculat timpul de relaxare termică pentru 
diferite medii biologice la lungimile de undă utilizate mai des în biofotonică (tabelul 5.10). 


Tabelul 5.10. Timpul de relaxare termică [s] pentru unele medii biologice 


PI A O DRE au E A N RI N AAC PCC pr a SNP = MIRE ma 
Mediu biologic Ultraviolet Argon He-Ne Nd:YAG CO, 
200 nm 488/514 nm 633 nm 1060 um 
Apă 30.10 20:10 02:10 
Sânge oxigenat 0,2:109 15:107 9 5 
Placă de aterom 0,5 45 90 
Melanină 0, 0,5 4 


Melanie 
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Estimările de mai sus ale timpului de relaxare termică (relaţia 5.19) consideră numai 
coeficientul de absorbție la intensitate coborâtă, subestimând semnificativ durata timpului 
necesar pentru relaxarea termică a stresului (Walsh şi Cummings 1994). De exemplu, la 
intensitate coborâtă, coeficientul de absorbție al laserului cu Er:Y AG într-un ţesut cu 80 % 
apă (~ 10 000 cm!) determină un timp de relaxare termică de 1,8 us. Totuşi, coeficientul 
de absorbţie al apei la intensitate coborâtă nu descrie grosimea stratului iradiat de laser. 
Este necesar să se considere expunerea radiantă incidentă şi să se calculeze penetrarea 
radiaţiei pe baza coeficientului de absorbție dinamic (§ 4.1.1.7). Astfel, timpul de relaxa- 
re termică al stratului încălzit de un impuls laser scurt la 2,94 um este dependent de expu- 
nerea radiantă incidentă şi are valori cu mai mult de două ordine de mărime mai mari 
decât timpul de relaxare calculat la intensitate coborâtă. 


5.4.2.4. Mecanismul de ablaţie 


Ablaţia laser este un proces termodinamic complex de neechilibru, prin care are loc 
îndepărtarea (uneori explozivă) de material cu radiaţie laser de mare intensitate. În lite- 
ratură se mai întâlnesc denumirile de evaporare asistată cu laser (laser-assisted eva- 
poration) sau împroşcare produsă cu. laser (laser sputtering). În acest regim, îndepărtarea 
de material are loc departe de echilibru şi se bazează pe mecanisme microscopice termice 
sau netermice. Din acest motiv, se preferă termenul de ablaţie, care este mai puțin 
sugestiv față de mecansimele fundamentale implicate în proces. 

Ablaţia poate fi continuă, când se realizează cu laseri cu funcționare în undă continuă 
(sau cu impulsuri cu durate lungi) şi pulsată când sursa de iradiere este un laser ce emite 
impulsuri scurte de mare intensitate. A cazul ablaţiei pulsate, durata scurtă a impulsurilor 
laser permite în mare măsura suprimarea disipării energiei de excitație în afara volumului 
iradiat. Acest lucru se întâmplă când grosimea stratului ablat pe impuls este de acelaşi 
ordin de mărime cu lungimea de difuzie termică (relația 5.15, unde + = 7,) sau adâncimea 
de penetrare optică (relaţia 4.59), depinzând de cea care este mai mare. Ablaţia pulsată 
este un fenomen de evaporare explozivă însoțit de efecte mecanice. 

Ablația pulsată poate fi clasificată în ablaţie termică, fotofizică sau fotochimică. 
Ablaţia termică (pirolitică) se bazează pe încălzirea indusă de laser şi vaporizarea termi- 
că. Deoarece disiparea energiei de excitație este foarte rapidă, mecanismele de excitare 
detaliate devin irelevante. În ablaţia fotofizică, excitarea netermică influențează direct 
rata de ablaţie. Un exemplu este dat de speciile excitate electronic ce părăsesc suprafața 
înainte de transferul energiei. Ablaţia laser fotochimică (fotolitică) este determinată de 
ruperea netermică a legăturilor moleculare, fie prin fotodisocierea directă, fie prin 
transferul indirect al energiei prin intermediul altor specii. 

Secvența evenimentelor care conduce la ablaţia laser a țesutului biologic poate varia 
în funcție de proprietățile optice şi mecanice ale țesutului, ca şi de caracteristicile tempo- 
rale şi spaţiale ale fasciculului laser. De exemplu, ablația unor specimene de aortă folo- 
sind un laser cu argon în undă continuă este adesea inițiată prin apariția unei explozii ce 
determină ruperea țesutului, urmată de un proces de piroliză a țesutului. În schimb, când 
se foloseşte laserul pulsat cu excimer, se obţine o ablaţie rapidă şi uniformă a țesutului. 

Termenul ablaţie înseamnă pur şi simplu îndepărtarea de țesut. Aceasta se poate realiza 
prin vaporizarea componentelor lichide sau solide, prin piroliza macromoleculelor şi/sau 
prin ejectarea de fragmente de țesut (spallation) în timpul procesului de ablaţie laser. 


5.4.2,4.1. Pragul de ablaţie 


În procesul de evaporare explozivă sau îndepărtare a țesuturilor cu radiaţie laser E 
o valoare minimă a expunerii radiante sau a iradianţei laser pentru care se declanşează 
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fenomenul de ablaţie. Această valoare minimă se numeşte pragul de ablație. Măsurarea 
energiei de prag de ablație laser este deosebit de importantă în caracterizarea interacţiilor 
laser-țesut. Expunerea radiantă de prag, Fp, intervine când se compară ablaţia laser a 
diferitelor țesuturi şi în cuantificarea selectivității ablaţiei. De asemenea, validitatea unui 
model teoretic de ablație este adesea demonstrată prin abilitatea sa de a prezice valorile 
pragului de ablaţie (Domankevitz şi Nishioka 1990). 

Există mai multe metode de măsurare a pragului de ablaţie. Acestea includ observarea 
prin microscop (LaMuraglia er al. 1988, Prince et al. 1987, Strikwerda er al. 1989), extra- 
polarea ratei de ablație sau a măsurătorilor de pierdere de masă (Walsh şi Deutsch 1989b, 
Nishioka şi Domankevitz 1990, Ross er al. 1996, Ross et al. 1997), măsurători cu sondă 
laser (Dmitriev şi Furzikov 1988), măsurarea semnalelor tranzitorii de stres produse de 
ejectarea particulelor (Cross er al. 1988, Singleton er al. 1987), măsurarea cu o cameră 
video de mare viteză (Domankevitz şi Nishioka 1990). 

Fiecare din aceste metode de măsurare a pragului de ablaţie are anumite limitări. Fo- 
losirea metodei inspectării vizuale pentru a observa dacă s-a atins pragul de ablaţie este 
imprecisă, deoarece poate apărea aspectul vizual al pragului de ablaţie fără îndepărtarea 
reală de țesut. Măsurătorile de pierdere de masă implică de obicei măsurarea masei ablate 
ca urmare a mai multor impulsuri laser, astfel că valoarea pragului determinată prin 
această metodă este media pentru mai multe impulsuri. În plus, proprietăţile țesutului se 
pot modifica semnificativ în urma iradierii cu mai multe impulsuri, rezultând o valoare de 
prag diferită față de cea care s-ar obţine cu un singur impuls (Nishioka şi Domankevitz 

1989). De asemenea, heterogenitatea țesutului poate amplifica suplimentar această impre- 
cizie. Acesta este cazul pielii, țesut cu compoziţie şi proprietăţi diferite, unde impulsurile 
iniţiale îndepărtează stratul cornos, iar cele care urmează ablează epiderma. Aplicarea 
metodei măsurării pierderii de masă trebuie să se facă. cu atenţie deoarece, țesutul având 
un conţinut predominant de apă, măsurătorile efective trebuie să fie corectate datorită 
evaporării spontane. Extrapolarea datelor de ablaţie pentru a determina valorile de prag 
necesită un număr mare de măsurători şi trebuie ales un model de ablaţie. Opţiunea 
pentru un anumit model de ablaţie este importantă, putând afecta semnificativ valorile de 
prag rezultante (Walsh şi Deutsch 1988b, Walsh şi Deutsch 1989b). 

Metoda sondei laser utilizată ca reper pentru ablaţie are o serie de limitări. În primul 
rând, alinierea fasciculelor de sondare este critică şi aceasta conduce adesea la împrăştie- 
rea semnificativă a rezultatelor. De asemenea, într-o situație dată, este dificil să se 
verifice dacă deflexia fasciculului de sondare corespunde într-adevăr îndepărtării de țesut. 
În cazul țesuturilor biologice, deflexia fasciculului de sondare poate avea loc şi la tempe- 
raturi mai coborâte decât cele necesare pentru ablație, deoarece proprietăţile optice ale 
țesutului se pot modifica dramatic chiar și la aceste temperaturi. 

Măsurarea pragului de ablaţie prin înregistrarea semnalelor acustice tranzitorii nece- 
sită ca eșantionul să fie plasat într-o cameră specială, astfel că ea este adecvată numai 
pentru măsuratori in vitro, 

În sfârşit, metoda utilizării camerei video de mare viteză este simplă şi reproduetibilă, 
fiind în special utilă pentru compararea pragurilor de ablaţie atunci când se moditică 
parametrii laserului sau țesuturile, Pragul de ablaţie poate fi determinat în urma aplicării 
unui singur impuls, astfel că se poate studia efectul iradierii cu mai multe impulsuri, 
Metoda camerei video se poate aplica şi în medii lichide sau in vivo, Dezavantajul prin- 
cipal al metodei constă în preţul ridicat al camerei video de mare viteză, dispozitiv care 
nu este la îndemâna tuturor laboratoarelor, 

Expunerea radiantă de prag este legată de căldura de ablaţie prin relația (5.9), Căldura 
de ablaţie este densitatea de volum minimă a energiei de prag care trebuie depozitată în 
țesut pentru a iniția ablaţia laser, 
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Cele mai multe modele teoretice pentru ablaţia laser în impulsuri presupun că 
expunerea radiantă pentru pragul de ablaţie este independentă de iradianță şi de mărimea 
spotului. Domankevitz et.al. (1993) au demonstrat că această aserțiune nu este adevărată. 

Energia laser necesară pentru inițierea îndepărtării de material (adică pragul de 
ablație) a fost calculată determinând mai întâi momentul iniţial al începerii îndepărtării de 
material cu ajutorul fotografierii de mare viteză. Energia depozitată înaintea începerii 
îndepărtării materialului a fost determinată prin integrarea iradianței laser, /(7), de la 
începutul impulsului laser până la momentul începerii îndepărtării materialului, îi» ŞI 
divizarea cu iradianța totală integrată pe durata impulsului laser, Tp. Această fracţie a fost 
apoi multiplicată cu energia totală a impulsului, Æ, care se măsoară cu ajutorul unui ener- 
gimetru laser. Energia de prag rezultantă se împarte apoi cu aria iluminată de fasciculul 
laser, A, pentru a obține expunerea radiantă de prag, F,: 


tp 
EN I(t)dt 


POR Tp : 
Aj,” Ia 
Iradianța laser medie de prag, J, se obţine prin împărţirea expunerii radiante de prag 
la intervalul de timp între începutul impulsului laser şi momentul începerii ablaţiei: 
I çip 
T TE [e ea. (5.27) 
Figura 5.23 prezintă o. serie de grafice ce demonstrează relaţia între iradianța laser 
medie de prag şi expunerea radiantă de prag pentru câteva diametre ale fasciculului laser 
(243, 360, 690 şi 970 um). Iradierea s-a făcut cu un laser cu Ho:YAG (2,1 um), având du- 
rata impulsului de 250 us (durata totală la jumătate din maxim), pe ficat de pui proaspăt. 
Figurile demonstrează că expunerea radiantă de prag creşte odată cu nticşorarea 


iradianţei laser medii, adică, dacă energia laser incidentă este depozitată mai rapid, atunci 
energia necesară pentru 49 % 


(5.26) 
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dimensiuni ale spotului la- Fig. 5.23, Relaţia între expunerea radiantă de prag şi 
ser rezultă de asemenea iradianța medie pentru diferite diametre ale 
pante negative, sugerând fasciculului laser (Domankevitz et al, 1993), 


că iradianța și expunerea 
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radiantă de prag sunt într-adevăr corelate. Examinarea figurilor demonstrează şi un alt 
fapt şi anume că în plaja de dimensiuni ale fasciulului laser examinată, o creştere a 
diametrului fasciculului micşorează iradianța laser necesară pentru ablaţie. 

Există câteva explicaţii posibile ale scăderii observate a pragului de ablaţie odată cu 
creşterea iradianței laser. O explicaţie constă în aceea că există o difuzie de căldură mai 
redusă la iradianțe mari. Această condiţie va reduce pragul de ablaţie, deoarece va fi dis- 
ponibil un timp mai scurt pentru ca energia termică să se redistribuie înaintea începerii 
ablaţiei. Totuşi, durata impulsului utilizată (250 us) a fost cu câteva ordine de mărime 
mai mică decât timpul de relaxare termică (310 ms) şi nu există cromofori cu absorbție 
puternică în ficat la 2,1 um. Astfel, orice micşorare în plus a difuziei căldurii obținută 
prin creşterea ratei cu care este înmagazinată energia va avea un efect redus asupra pro- 
cesului de ablaţie. 

O altă explicaţie posibilă pentru efectul iradianței este că proprietățile mecanice ale 
țesutului joacă un rol important în procesul de ablație. Fotografiile de mare viteză su- 
gerează un eveniment de ablaţie exploziv. Acesta poate fi produs prin încălzirea apei din 
țesut urmată de vaporizare. Se formează vapori sub presiune, până când tonicitatea la ex- 
tensie a țesutului este depăşită, rezultând o explozie. Efectele observate pot fi explicate 
prin aceea că la iradianţe laser mai mari se produc viteze de tensionare mai rapide. Este 

cunoscut faptul că la viteze de tensionare mai mari, materialele devin mai friabile. 

Confinarea internă a stresului poate explica de asemenea aceste observaţii. Dacă ener- 
gia laser este înmagazinată rapid, vaporii nu au suficient timp să se expandeze, creând 
astfel presiuni mari care depăşesc tonicitatea la extensie a țesutului. Invers, dacă energia 
este înmagazinată cu o rată mai mică, va exista un timp suficient pentru ca vaporii să se 
expandeze, permițând scăderea presiunii şi astfel va fi necesară o energie mai mare 
pentru a depăşi tonicitatea la extensie a țesutului. 

O altă observaţie importantă a fost că mărirea diametrului fasciculului laser reduce 
iradianța necesară pentru atingerea pragului de ablaţie. S-a sugerat că iradianța laser 
necesară pentru ablaţie creşte odată cu micşorarea diametrului spotului datorită pierde- 
rilor de căldură cauzate de difuzia termică. Împrăştierea optică poate explica aceste obser- 
vaţii. Modelul teoretic dezvoltat de Partovi et al. (1987) prezice că împrăştierea optică este 
responsabilă pentru dependența inversă între iradianță şi dimensiunea spotului, deoarece un 
număr mai mare de fotoni transmişi pot fi împrăștiați dintr-un fascicul mai îngust față de un 

fascicul mai larg. Totuşi, la lungimea de undă a laserului cu holmiu (2,1 um) măsurătorile 
optice au arătat că împrăştierea nu este semnificativă. Aşadar, o explicație precisă pentru 
efectul observat al dimensiunii spotului nu a fost încă formulată. 

Cu fascicule laser mai largi s-a observat că ablaţia poate fi iniţiată din locuri multiple 
situate în aria cuprinsă de spotul laser. Deoarece fasciculul laser a avut un profil uniform, 
aceasta indică o distribuţie neomogenă a rezistenței mecanice a țesutului. 

Aşadar, trebuie reținut că pragul de ablaţie nu reprezintă o valoare absolută pentru un 
anumit țesut şi o anumită lungime de undă, ci depinde de asemenea de diametrul fascicu- 
lului laser incident şi de numărul total de impulsuri aplicate aceluiaşi crater. à 


5,4.2.4.2. Rata de ablație 


Rata de ablație poate fi definită în mai multe moduri. O modalitate este grosimea 
totală a stratului ablat pe impuls, Zma care se măsoară în (um/impuls). În cazul țesuturilor 
biologice, adesea rata de ablaţie se măsoară ca masă pierdută pe impuls, Re (ug/impuls). 
Cele două rate pot fi corelate în anumite condiţii (secțiune constantă a craterului de 
ablaţie și densitate uniformă pentru țesutul ablat). Aceste condiţii limitative se întâlnesc 
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rareori în practică şi de aceea ratele de ablație exprimate prin cele două mărimi diferă 
considerabil. Astfel, spre deosebire de adâncimea craterului, care prezintă o saturație la 
valori mari ale expunerii radiante, pierderea de masă crește liniar cu energia impulsului 
laser. La energii mari, saturația creşterii adâncimii craterului este compensată de mărirea 
diametrului craterului. 

Rata de ablație se poate exprima şi ca viteză medie de ablaţie pe impuls, v, [pum/s). 
Eficiența de ablaţie, Y [um*/]], reprezintă volumul de ţesut ablat cu o energie de 1 J. 

Rata de ablaţie depinde de energia fotonului, expunerea radiantă a fasciculului laser, 
mărimea spotului focal, adâncimea de penetrare optică sau a căldurii, căldura de ablaţie, 
stresul intern, tonicitatea țesutului şi altele. Când craterul de ablaţie devine adânc, viteza 
de ablaţie devine dependentă de numărul de impulsuri laser. 

La expuneri radiante pe puls mai mici de 5 J/cm;, rata de ablaţie pentru toate țesutu- 
rile este aproximativ egală. La expuneri radiante mai mari, rata de ablație a țesuturilor 
diferă substanțial. Explicaţia constă în aceea că, sub aproximativ 5 J/cm? pe impuls, 
pierderea de masă indusă de laser este în esență un proces de deshidratare accelerată, care 
nu este influențat în mare măsură de proprietățile mecanice ale țesutului. Peste 5 J/cm? pe 
impuls, energia depozitată este suficientă pentru a vaporiza apa de sub suprafața țesutului 
şi pentru a induce o posibilă îndepărtare explozivă a țesutului. În practică, intervin 
complicaţii ca de exemplu absorbția radiației incidente de către particulele expulzate, care 
determină o eficiență mai scăzută în cazul impulsurilor lungi. 


5.4.2.5. Modul laser în undă continuă 


Ablaţia laser în undă continuă implică mai multe procese, iar etapele principale sunt 
următoarele (Jacques 1993b): (1) penetrarea iniţială a luminii şi depozitarea energiei în 
țesut datorită absorbției; (2) difuzia ulterioară a energiei termice; (3) evaporarea apei, cu 
temperatura la suprafața țesutului menținută la 100 °C, care deshidratează stratul superfi- 
cial; (4) difuzia apei spre suprafața țesutului; (5) iniţierea carbonizării odată ce încălzirea 
şi deshidratarea intervin la suprafața țesutului; (6) încălzirea rapidă a stratului de carbon: 
(7) vaporizarea explozivă când țesutul hidratat parțial atinge o densitate de energie de 
prag. Acest prag aproximează de fapt presiunea internă din țesut. 

Modul laser în undă continuă este caracterizat de un prag al puterii laser şi de adân- 
cimea maximă a craterului pentru putere constantă (Furzikov 1987). Pragul poate fi deter- 
minat din echilibrul ratei de iradiere şi al ratei de difuzie termică: 


P/VH =4k,/l, (5.28) 
unde P este puterea laser, V volumul iradiat de laser, iar H este căldura de ablație. Pentru 
= 1/4a şi | = wo (4a mic) rezultă: 
V = Ax adâncime = nwp5, (5.29) 
şi! | 

P> P, =4nk4ôH , (5.30) 
unde P, este puterea laser de prag. Din această relație se observă că pragul invariant al 
țesutului. este puterea laser pe unitatea de lungime în direcția perpendiculară pe țesut (2): 

' P, Ha =4nkaH (5.31) 
Pentru apă (k4 = 1.43:10° cm?/s, H = PQm = 2,52 kJ/cm°), pragul invariant pentru undă 
continuă este P,44, = 45 W/cm, Utilizând valorile coeficientului de absorbție date în tabe- 
lul 4.2, se poate calcula puterea laser de prag, Astfel, pentru laserul cu argon (4 = 488 nm, 
Ha = 12,2 cm”) rezultă: Pp = 3,7 W, iar pentru laserul cu Nd:YAG (4 = 1,064 um, 


Ha = 59 cm), P, > 7,6 W. Aceste estimări concordă cu valorile măsurate experimental 
pentru vaporizarea plăcii de aterom în soluţie salină (Abela er al. 1982). 
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În cazul coeficienţilor de absorbţie cu valori mari, volumul iradiat în țesut devine un 
disc plat, iar pragul este determinat de condiţia diferenţei staţionare de temperatură AT = 
T, — T, (diferența între temperatura de vaporizare și temperatura inițială) la suprafaţa 
țesutului (Furzikov 1987): 

P2 P, =mwKAT, (5.32) 
Astfel, pentru laserii din UV şi IR în undă continuă, pragul de putere este constant 
(P, = 0,02 W pentru wo = 0,2 mm) şi depinde numai de raza spotului. 


5.4.2.6. Modul laser pulsat 


Motivele pentru care este preferabilă iradierea în impulsuri față de cea în undă 
continuă sunt următoarele: (1) necesitatea producerii unui eveniment termic care este mai 
scurt decât timpul de relaxare termică al țesutului, pentru a reduce zona de distrugere 
termică; (2) depozitarea unei cantități suficiente de energie pentru a abla țesutul cu fie- 
care impuls, astfel ca țesutul încălzit să fie îndepărtat înainte de a avea loc transferul căl- 
durii spre mediul înconjurător; (3) controlul tăierii precise a țesutului; (4) ablația țesu- 
turilor dense, cum este osul sau dintele prin încălzirea rapidă şi/sau formarea de plasmă. 

Ablaţia laser pulsată este caracterizată de un prag de distrugere determinat de condiția 
încălzirii țesutului până la temperatura T, cu o difuzie neglijabilă a căldurii. Pragul 
invariant este densitatea de volum a energiei absorbite (Furzikov 1987): 


E,» =C, PAT = 260J / cm. . (5.33) 
Condiţia de prag are forma: 


AT = Haka / Cp» (5.34) 
unde Fp este expunerea radiantă incidentă. Pentru condiţia de prag rezultă: 
F, =C, PAT / Ha. : (5.35) 


Expunerea radiantă de prag variază de la părți de J/cm? până la zeci de J/cm’. 

Lângă prag, expunerile radiante nu asigură distrugerea efectivă sau completă a 
volumului de țesut iradiat datorită influenței difuziei căldurii. Ablația efectivă poate fi 
realizată numai dacă expunerea radiantă depăşeşte semnificativ valoarea de prag. 
Furzikov (1987) a estimat că pentru laserii cu excimeri este necesară o energie specifică 
de = 1 kJ/g, adică 4Eays, iar pentru laserii cu CO,-TEA, = 2,6 kJ/g, adică 10£ass 

Principalele caracteristici ale laserilor folosiți pentru ablația țesuturilor sunt prezentate în 
tabelul 5.11. Coeficienţii de absorbție sunt cei din tabelul 4.2, cu excepția coeficienţilor de 
absorbție pentru laserul cu colorant la 465 nm, care au fost preluaţi după Furzikov (1987). 


5.4.2.7. Influenţa mediului ambiant, 

Interacţia laser-țesut depinde, în afară de parametrii laserului şi de caracteristicile 
țesutului și interacţiei, şi de caracteristicile mediului ambiant ($ 5.1.1). Interacția 
laser-ţesut poate avea loc în mediu gazos controlat (aer, oxigen, heliu, azot) sau în mediu 
lichid (apă, soluţie salină). 


542.71. Influenţa gazului ambiant 


Chavantes et al. (1990) au studiat efectele in vivo ale iradierii ficatului şi creierului cu 
laserul Nd:YAG în diferite medii gazoase; aer (21 % oxigen), oxigen (30%), heliu (100 %) 
şi azot (100 %), În aplicaţiile clinice, heliul este recomandat pentru bronhoscopia cu laser 
Nd:YAG (Casey et al. 1983), iar dioxidul de carbon este folosit în chirurgia gastrointes- 
tinală cu laser (Joffe et al. 1984), 
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Investigaţiile au arătat că atât pentru ficat, cât şi pentru creier, iradierea laser în medii 
ce conțin He şi N: conduce la o carbonizare mai redusă şi la o cantitate mai mică de fum 
în comparaţie cu alte gaze. Combustia intensă produsă în prezența O; sau a aerului este 
responsabilă pentru cantitatea mare de fum generată, care momentan împiedică vederea 
câmpului operator de către chirurg. 

In cazul ficatului, analiza rezultatelor experimentale a arătat că interacția laser-ţesut în 
He şi Nz a produs leziuni bine definite şi o hemoragie mai redusă. Pentru creier, s-a ob- 
servat că zonele de distrugere sunt bine conturate în atmosferă de azot, iar leziunile sunt mai 
mici, cu margini bine definite în atmosferă de heliu. Dacă atmosfera conţine aer sau oxigen, 
leziunile prezintă o carbonizare mai amplă şi o hemoragie mai pronunțată. Aşadar, interac- 
ţia laser-țesut în heliu şi azot produce leziuni cu marginile mai bine definite, țesutul înconju- 
rător fiind mai puţin afectat, o hemoragie mai redusă şi o cantitate de fum mai mică. 

În înteracția laserului Nd:YAG cu creierul, analiza histologică a demonstrat că există 
trei zone diferite (Chavantes er al. 1991): zona 1 de vaporizare, zona 2 de coagulare şi 
zona 3 de edem. Compararea zonelor histologice a arătat că zona 2 este mai mare în me- 
diu de oxigen, pe când zona 3 este maximă în mediu de azot. 

Diferenţele între mărimile zonelor 2 şi 3 sunt semnificative dacă oxigenul este înlo- 
cuit cu azot. Diferenţele observate între heliu şi azot sunt importante pentru zona 3, nu şi 
pentru zona 2, pe când diferențele între oxigen şi heliu nu sunt importante pentru nici una 
din aceste zone. Procentajul leziunilor hemoragice se reduce de la 100 % în aer, la 75 % 
în oxigen, 25 % în azot şi 0% în heliu. 

Aşadar, leziunile create în atmosferă de He sau N> sunt mai mici şi mai bine definite 
decât în atmosferă de 0». Această observaţie se poate explica prin aceea că în atmosfera: 
ce conţine oxigen, o parte din energia termică este pierdută prin combustie. Deşi nu s-au 
observat diferențe categorice între mărimile leziunilor produse în aer şi în heliu, dimi- 
nuarea producerii fumului şi reducerea difuziei căldurii remarcate în diferite medii am- 
biante gazoase pot influența hotărâtor aplicaţiile laserilor în neurochirurgie. 

Din cele prezentate rezultă importanţa utilizării unui gaz special pentru a defini mai 
bine zona de interacție, a diminua pericolul apariţiei flamei şi în special pentru a micşora 
producerea fumului pe durata intervenţiei. ` 


5.4.2.7.2. Ablație în mediu lichid 


Deoarece conductivitățile termice în aer şi apă la 300 K sunt 2,6-10% W/cm:K şi res- 
pectiv 6,13-10° W/cm:K, este evident că va exista o diferență semnificativă a răspunsului 
termic al țesutului în funcţie de mediul în care se realizează iradierea laser (aer sau apă), 
De asemenea, efectele iradierii laser asupra proprietăților termice ale țesutului cauzate de 
deshidratare sunt mai puţin semnificative într-un mediu lichid. 

Wallach-Kapon er al. (1990) şi Shalhav er al. (1996) au demonstrat că o metodă sim- 
plă de reducere a distrugerilor termice constă în imersarea țesutului iradiat în apă, pentru 
a asigura un mediu care preia căldura cu eficiență mai mare şi filtrează fasciculul laser. 
Transmisia fasciculului laser printr-un mediu lichid opac se realizează printr-o metodă 
numită „efect de cavitaţie” (Sa'ar et al. 1987), Ablaţia în mediu lichid permite răcirea 
țesutului cu apă în timpul procesului de iradiere, ceea ce ajută la reducerea distrugerii 
termice a țesutului adiacent, Această abordare facilitează procedurile în mediu lichid, ca 
în cazul angioplastiei și chirurgiei endoscopice în urologie, 

Efectul de cavitaţie implică crearea unui tunel printr-un strat de lichid opac care per- 
mite trecerea fasciculului laser, O parte din energia fasciculului este folosită pentru crea- 
rea tunelului (sau a „cavităţii”), iar restul este transmisă spre țintă. Efectul de cavitaţie se 
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poate obține prin utilizarea unor trenuri de impulsuri laser ce satisfac următoarele con- 
diţii: o lungime de extincţie mică în lichid, energie mare pe impuls şi frecvenţe de repe- 
titie a impulsurilor ridicate. 

Când un tren de impulsuri laser este aplicat pe suprafața apei, intervin două procese 
opuse. Pe durata impulsului laser, apa este îndepărtată începând cu suprafaţa lichidului, 
creând un mic crater. Între impulsuri, lichidul tinde să umple volumul dislocat de crater. 
Pentru a menţine o cavitate deschisă este necesar să se realizeze echilibrul între viteza de 
îndepărtare a lichidului şi cea de umplere a cavităţii. Cantitatea de lichid care este înde- 
părtată depinde de energia impulsului şi de forma sa, iar cantitatea de apă care umple 
cavitatea între impulsuri depinde de durata între impulsuri, de caracteristicile fizice ale 
lichidului şi de înălțimea cavității. 

Folosind un model simplificat care presupune că singura forță ce determină procesul 
de umplere este presiunea hidrostatică, Shalhav er al. (1996) au obţinut o relaţie între 
înălțimea cavității ce se poate obţine, ho, frecvenţa de repetiție a impulsurilor, /, şi energia 
pe impuls, E: 

B= laur ha, (5.36) 
unde a; este o constantă ce depinde de mecanismul de îndepărtare a lichidului. 

Un fascicul laser ce posedă caracteristicile descrise mai sus realizează o cavitate în 
lichid prin care restul energiei fasciculului traversează stratul de apă spre țesut. În afară 
de faptul că lichidul reprezintă un mediu mai bun decât aerul pentru răcirea țesutului, el 
serveşte şi ca „mască” sau filtru, care atenuează aripile fasciculului gaussian. Acestea 
depozitează în țesut o energie care nu este suficientă pentru ablaţie, dar care poate forma 
o regiune de distrugere termică. Faptul că la puteri medii mai mari (25 W) distrugerea 
termică este mai profundă chiar atunci când se utilizează efectul de răcire se poate explica 
pe baza penetrării unor segmente mai largi ale aripilor fasciculului gaussian prin cavitate. 

Experiențele efectuate cu un laser cu CO» care ablează țesutul (cornee) imersat în apă 
la o adâncime de 2 mm au demonstrat că distrugerile produse în aceste condiții de ira- 
diere au fost mai puțin extinse decât cele produse la iradierea în aer. Iradierea sub strat de 
apă a redus marcant distrugerea termică a părții superioare a parenchimului, în compa- 
rație cu iradierea în aer. În plus, distrugerea termică a țesutului imersat a fost semnificativ 
mai mică în partea superficială a craterului, în comparație cu partea mai profundă. Acest 
efect este determinat de distanța până la suprafața țesutului, deoarece odată cu adâncirea 
craterului răcirea devine mai puţin eficientă. 

Ablaţia în mediu lichid cu laserul cu CO, permite realizarea de incizii precise şi cura- 
te, care sunt necesare în multe aplicaţii medicale: chirurgia plastică, ORL, neurochirurgie, 
urologie (vezica urinară) şi în cardiologie (vasele sangvine). 

Există diferențe semnificative şi în cazul ablaţiei cu laserul Ho:YAG în aer sau în 
mediu lichid (Jansen er al. 19933). Din punct de vedere histologic, în jurul craterului s-a 
observat o zonă cu vacuole, care este ceva mai mică la iradierea prin intermediul unsi 
pelicule de apă faţă de iradierea în aer. Dacă se utilizează o soluție salină, căldura poate 
difuza într-un volum care este de două ori mat mare decât în cazul aerului, presupunând 
că țesutul şi soluţia salină au proprietăţi termice similare. 

În plus față de zonele cu vacuole, s-au observat zone mari de disecție şi ruptură a 
țesutului, care se extind lateral în ţesut pe o distanță de cel puţin 1 mm faţă de peretele cra- 
terului, Originea acestor disecţii a fost analizată de van Leeuwen et al. (1992) şi a fost aso- 
ciată cu expandarea bulelor ce conţin vapori de apă, care apoi rup straturile țesutului aortic. 
Dacă laserul cu Ho:YAG funcţionează în regim declanşat, nu se observă zone cu vacuole 
(adică distrugere termică), dar distrugerile mecanice sub formă de fisuri şi rupturi sunt 
devastatoare, Aceasta indică o expansiune a bulelor cu vapori mai violentă decât în cazul 
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laserului cu impulsuri lungi. O altă ipoteză ce a fost emisă este că distrugerile mecanice sunt 
cauzate de undele de presiune generate de impulsurile scurte ale laserului declanşat. 

Frenz et al. (1996a) au studiat ablaţia meniscului cu laserii Er:YSGG (în regim 
declanşat, q = 40 ns și în regim normal, 7, = 250 us şi 400 us) şi Ho:Y AG și au comparat 
efectele iradierii în aer sau în apă prin intermediul unei fibre optice (400 um). In funcție 
de coeficientul de absorbţie, energia impulsului şi durata impulsului au fost puse în eyi- 
dență trei regimuri diferite: evaporare, cavitație indusă de stresul de extensie și vaporizare 
explozivă. Comparând efectele in vitro asupra țesuturilor, adâncimea de ablaţie şi extin- 
derea distrugerilor în meniscul tratat în mediu lichid şi în corneea tratată în aer a rezultat 
că radiația laserului cu Er;:YSGG, datorită absorbției sale de 100 de ori mai mare față de 
laserul cu Ho:YAG, prezintă o eficienţă înaltă de ablaţie şi o zonă relativ mică de țesut 
coagulat (în regim declanșat 4-10 um, în regim normal < 100 um), în timp ce zona de țesut 
coagulat a fost de 300-1 000 um în urma impactului laserului cu Ho:YAG în regim normal 
şi de 100-120 um când laserul cu Ho:YAG este declanşat. De menţionat că iradierile cu 
laserul declanşat s-au efectuat numai în aer, deoarece durata impulsului laserului declanşat 
(40 ns) este mult mai mică decât timpul necesar pentru stabilirea canalului în apă între fibră 

şi țesut, care este de câteva microsecunde pentru o distanță de 1 mm. 

Iradierea ţesuturilor cu laseri cu excimeri în soluție salină produce cratere neregulate. 
Marginile craterului sunt rugoase şi se observă mai multe rupturi decât în cazul ablației în 
aer. Acest efect este produs de formarea bulelor la iradierea cu laserul cu excimer. Bulele 
produse de laserii cu Ho:YAG şi cu excimeri sunt similare. Zona de distrugeri se extinde 
pe ~ 100 um lateral în țesut. Această valoare este mai mică decât zona de necroză termică 
laterală (350 + 90 um), raportată de van Leeuwen et al. (1992) in vivo. În experienţele in 
vitro nu este prezent sângele, care este un absorbant puternic pentru lungimea de undă de 
308 nm. Prezenţa sângelui constituie factorul cheie în formarea bulelor care au fost 
observate în timpul ablaţiei cu laserul cu excimer la 308 nm. 

Mecanismul de producere a bulelor de cavitație, dimensiunile lor, timpul de viaţă şi 
undele de presiune induse la iradierea laser în apă vor fi prezentate în detaliu în § 5.6.5. 


5.4.3. Dinamica ablaţiei laser 


Odată cu încălzirea termică şi distrugerea țesutului, iradierea laser poate conduce la 
vaporizarea, topirea, ejecția şi piroliza țesuturilor, toate contribuind la îndepărtarea țesu- 
tului biologic. Aceste efecte sunt descrise colectiv sub numele de „ablație laser”, proces 
ce constă dintr-o cascadă de evenimente, fiecare implicând mecanisme cu prag. 

Studiile de dinamica ablaţiei țesuturilor sunt utile pentru evaluarea modelelor de abla- 
ție a țesuturilor prin determinarea unor cantități precum timpul de întârziere între impul- 
sul laser și îndepărtarea țesutului, viteza de ablaţie a materialului, durata de ablație după 
încetarea impulsului laser şi altele, 

Ablaţia laser a țesuturilor biologice prezintă numeroase aspecte complexe. În general, 
ablaţia realizată cu impulsuri laser a căror'durată 7, este mai mică decât timpul de difuzie 
a căldurii 7 poate fi tratată în cadrul teoriei termice a exploziei gaz-dinamice, determinată 
de vaporizarea rapidă a materiei și care este însoțită de expulzarea de vapori şi micro- 
particule de materie în timpul iradierii (Golovlyov şi Letokhov 1993a), 

Ablaţia laser poate fi observată și la expuneri radiante insuficiente pentru vaporizarea 
materialului. Condiţia de prag pentru ablaţie poate fi atinsă în aceste cazuri ca rezultat al 
absorbției neuniforme a radiaţiei laser în volumul materialului, cauzând formarea de 
centri locali supraincălziţi (lsenaliev e al. 1989), În cazul țesuturilor biologice, formarea 

„de centri locali supraîncălziţi este facilitată de distribuţia neuniformă a particulelor 
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absorbante şi de împrăştierea luminii, care conduc la o distribuție neuniformă a câmpului 
laser în volumul materialului iradiat. 

Iradierea țesuturilor biologice cu impulsuri laser scurte poate fi însoţită de efecte 
secundare, cum ar fi generarea de unde acustice intense, cu amplitudini ale presiunii de 
până la câteva sute de atmosfere. Impulsurile acustice generate de radiaţia laser sunt ele 
însele capabile de un anumit efect distructiv, ce se manifestă atât la nivelul celulelor, cât 
şi la nivelul unor structuri din țesut, Impulsurile acustice se formează în volumul materia- 
lului iradiat şi pot crea sau facilita condiţiile necesare pentru expulzarea micropar- 
ticulelor, acționând la suprafața materialului. Impulsurile acustice pot produce distrugerea 
mecanică a materiei şi pot determina expulzarea de microparticule fără a se realiza va- 
porizarea țesutului, Densitatea de energie de prag pentru un astfel de proces este în 
general mai scăzută faţă de cea necesară pentru vaporizarea țesuturilor. Conceptul de 
distrugere a materiei prin stres mecanic produs de radiaţia laser va fi tratat în $ 5.6. 

Când se iradiază un mediu absorbant omogen optic cu lumină laser împrăştiată, se 
dezvoltă în mediu centri locali supraîncălziți, care sunt asociaţi cu fluctuațiile spaţiale ale 
energiei în lumina împrăştiată. Aceasta determină ca eficiența de ablaţie să crească în 
comparaţie cu cazul iradierii cu un fascicul laser omogen având aceeaşi expunere radiantă 
medie (Golovlyov er al. 1993b). 

Pragul de ablație pentru soluţii cu absorbție heterogenă este mult mai scăzut (de 3-4 
ori) faţă de pragul de ablaţie al soluțiilor cu absorbție omogenă având acelaşi coeficient 
de absorbție mediu. Eficiența de ablație a soluţiilor heterogene este mai mare cu cel puţin 
un ordin de mărime (Esenaliev et al. 19943). Acest efect se datorează supraîncălzirii loca- 
le a unor microarii cu absorbţie crescută, rezultând ejectarea unor mase ale soluției absor- 
bante heterogene ca picături reci şi nu încălzite de radiaţia laser. 

Mecanismul de ablaţie cu laseri în undă continuă diferă de cel caracteristic pentru 
ablaţia în impulsuri. Ablaţia laser în undă continuă a mediilor biologice este inițiată de un 
şoc acustic violent, ce arată creşterea presiunii sub suprafaţa țesutului (LeCarpentier et 

al. 1991). Studiile efectuate de Dabby şi Paek (1972), Rastegar et al. (1989), 
LeCarpentier et al. (1993) au stabilit condiţiile termodinamice necesare pentru procesul 
de ablație în undă continuă, respectiv țesutul trebuie supraîncălzit sub suprafața sa pentru 
a furniza energia termică pentru frontul de ablaţie. Aceste temperaturi ridicate sub 
suprafaţa țesutului sunt asociate cu fluide supraîncălzite în țesut şi presiuni mari sub 
suprafața țesutului. Stratul supraîncălzit de sub suprafaţa țesutului se găseşte într-o stare 
de echilibru metastabil, în care neomogenitățile țesutului servesc ca locuri de nucleație. 
Aici se înregistrează o expansiune rapidă a materialului, conducând la o explozie şi o 
rupere a suprafeței. Aşadar, rolul jucat de presiune şi caracteristicile de iniţiere a ablaţiei 
prezintă o importanță deosebită în înțelegerea ablaţiei laser a țesutului. 

Jacques (1995a) a cercetat caracteristicile ablaţiei laser în undă continuă şi a stabilit că 

aceasta nu este de loc un proces continuu, ci mai degrabă un proces dinamic, care 

| determină o rată de ablație psendo-continuă. Un rol important, în special pentru laserii 

din infraroşu mijlociu, îl joacă carbonizarea unui strat superficial. Carbonul absoarbe 
radiația laser, confinând. astfel depozitarea de energie într-un strat subţire de ţesut 
carbonizat. Ablaţia este constituită de un ciclu cuprinzând deshidratarea, carbonizarea, 
acumularea căldurii şi vaporizarea explozivă, care se repetă mereu. Procesul de ablaţie în 
undă continuă este o succesiune de evenimente discrete, ce survin la fiecare 48 ms şi care 
îndepărtează aproximativ 5 um de țesut la fiecare eveniment. 


5.4.3.1. Ablaţie laser pulsată 


Efectele laserilor în impulsuri asupra tesutului depind de numeroşi parametri ai lase- 
tului, cum ar fi durata impulsului, expunerea radiantă, iradianţa şi lungimea de undă. În 
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combinație cu proprietăţile optice şi mecanice ale țesutului, o diversitate de mecanisme 
pot conduce la distrugerea şi îndepărtarea țesutului. 

Competiţia între rata de înmagazinare a energiei şi diferite procese de relaxare 
determină rolul jucat de durata impulsurilor laser. Pentru durate mai mici decât timpul de 
relaxare termică, întreaga energie a impulsului este acumulată în volumul iradiat. În acest 
caz, pragul de ablaţie datorită vaporizării este stabilit de condiţia ca densitatea de energie 
(energia pe unitatea de masă) să atingă o valoare (2,5 kJ/g) la care temperatura este 
crescută peste 100 °C, punctul de fierbere al apei, care este constituentul principal al 
țesuturilor moi. 

Mecanismul şi rezultatul ablaţiei țesuturilor datorită vaporizării depind puternic de 
durata impulsului. Cu impulsuri lungi, vaporizarea şi îndepărtarea materialului încep pẹ 
durata impulsului, are loc numai o supraîncălzire limitată, iar transportul materialului în 
afara căii fasciculului de iradiere permite crearea de cratere adânci, ce depăşesc cu mult 

adâncimea de penetrație a radiaţiei în țesutul respectiv. Cu impulsuri scurte, energia este 
transmisă atât de rapid încât apa este supraîncălzită puternic şi vaporizarea debutează 
exploziv. Prin acest efect, este ejectat de asemenea şi material nevaporizat. Deoarece 
ablaţia începe târziu pe durata impulsului sau chiar după terminarea lui, craterul rezultant 
nu poate fi semnificativ mai adânc în comparaţie cu adâncimea de penetrare. 

Pentru durate ale impulsului laser mai mici decât timpul necesar unei unde acustice să 
traverseze adâncimea de penetrare se produce stresul Grüneisen (§ 5.6.4) datorită încălzi- 
rii rapide şi care nu se poate relaxa pe durata impulsului. Dacă suprafața țesutului este 
adiacentă cu aerul, se dezvoltă o undă bipolară de stres din distribuția exponențială de 
presiune ce rezultă ca urmare a absorbției impulsului laser. Această undă termoelastică 
călătoreşte de la suprafață spre interiorul țesutului şi constă dintr-un impuls pozitiv de 
stres (de compresie), urmat de un impuls de stres de extensie ce provine din reflexia 

instantanee la suprafața liberă. Dacă stresul de extensie depăşeşte tonicitatea la extensie 
(rezistența la rupere) a materialului, el cauzează ruperea internă şi microexplozii la supra- 
fața frontală. Acest efect poate constitui un mecanism de ablatie foarte eficient datorită 
valorilor reduse ale expunerilor radiante şi a temperaturilor scăzute necesare pentru 
producerea stresului de extensie de mare amplitudine. Domeniul densităţilor de energie 
pentru producerea acestui efect se întinde până la pragul de vaporizare. 

Dinamica ablaţiei laser prezintă două etape: 

- radiația incidentă este absorbită puternic de apa din țesuturi, rezultând o creştere a 
temperaturii (conținutul de apă pentru diverse ţesuturi a fost prezentat în $ 5.1.2); 

- apa se încălzeşte apoi rapid, se vaporizează şi se expandează în volum. Aceasta 
cauzează ruperea țesutului şi ejectarea de particule la viteze supersonice (> 1 km/s). 

Mecanismul de ablaţie implică următoarele procese. 

1. Distribuţia radiaţiei laser în țesut, care conduce la încălzirea sa. Sursa de căldură 
generată de impactul fasciculului laser pe țesut este O, [W/cm”], care reprezintă rata de 
producere a căldurii în unitatea de timp și pe unitatea de volum (Carslaw şi Jaeger 1959). 
Generarea de căldură în țesut este determinată de absorbția radiației laser şi depinde de 
produsul între coeficientul de absorbţie local (în pozitia 7), 44(r) şi rata fluenţei de energie 
radiantă, (r, f): ; 

Q, = nare), (5.37) 
unde rata fluenței (iradianța spaţială) este suma radianței pentru toate unghiurile în 
punctul r — relaţia 4,33. Deoarece sursa de căldură este direct proporțională cu distribuția 
luminii în ţesut prin rata fluenţei de energie radiantă, termenul sursă de căldură Q, va 
avea acelaşi profil ca şi distribuţia luminii în țesut, 
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Pentru o sursă termică ce penetrează în țesut, termenul sursă este dat de ecuaţia: 
Q, = nul, expl- 4z), (5.38) 
unde / este iradianța laser de vârf, iar 24 este coeficientul de atenuare dat de relația (4.12). 
2. Pentru impulsuri laser lungi are loc difuzia termică a căldurii. Distribuția tempe- 
raturii în ţesut poate fi calculată soluționând ecuația conducției termice (ecuația căldurii); 


pc, T. KVT +0, -0,, (5.39) 


unde p [g/cm°] este densitatea, Cp [J/g°C] este căldura specifică, iar K [W/cmC] este con- 
ductivitatea termică. Aceşti parametri termici sunt legați de difuzivitatea termică prin relaţia: 


ka = K/PCp> (5.40) 
unde ką se măsoară în [cm?/s). Proprietăţile termice ale țesuturilor variază în funcţie de 
temperatură şi de conținutul de apă al țesutului (§ 5.4.2.2). În ecuaţia (5.39), 


9 
Pt Cta O (5.41) 


este operatorul Laplace, iar O; sunt pierderile de căldură datorită evaporării apei, volatili- 
zării şi/sau descompunerii materialului uscat (reacţiile exoterme constituie pierdere nega- 
tivă) şi datorită circulației sangvine. În plus, pierderea de căldură poate avea loc şi dato- 
rită convecției şi radiației. 

Rata maximă de pierdere a căldurii datorită evaporării apei de pe suprafaţa anterioară 
a țesutului (cornee) la temperatura fiziologică (circa 35 °C) este de 10? W/cm? 
(Valderrama e/ al. 1991). Presiunea de vapori a apei la această temperatură este de 
aproximativ 41 torr; presupunând că rata de evaporare este proporțională cu presiunea de 
vapori, se poate obţine o estimare a ratei maxime de pierdere a căldurii datorită evaporării 
apei la 100 °C, respectiv de circa 0,2 W/cm?. Această pierdere este neglijabilă în com- 
paraţie cu iradianța laser utilizată pentru ablație (102-10% W/cm?). 

Coeficientul de transfer al căldurii prin convecţie de pe suprafaţa anterioară a țesuturi- 
lor (cornee) spre mediul înconjurător la temperatura camerei este de circa 10 W/cm2-"C 
(Valderrama er al. 1991). Rata maximă de pierdere a căldurii prin convecţie este deci de 
aproximativ 10”! W/em?, adică neglijabilă în comparaţie cu iradianțele laser folosite. 
LeCarpentier er al. (1993) au calculat pierderile prin convecţie pentru o bară din po- 
liacrilamidă (cu proprietăți asemănătoare țesutului biologic), având diametrul de 1,2 mm 
şi lungimea de 4 mm. A rezultat o rată de răcire prin convecţie de 26 mW pentru supra- 
fața laterală și de 2 mW pentru suprafața frontală, reprezentând 0,17 W/cm?. 

Rata maximă de pierdere a căldurii datorită radiației, qran, la suprafaţa țesutului poate 
fi calculată conform legii Stefan-Boltzmann: 


drad =E Tsp (r -Ty )) (5.42) 
unde £ este emitanța totală a suprafeţei (considerată de obicei 0,96), ass este constanta 
Stefan-Boltzmann (op = 5,67-10% W/m2K%), T este temperatura medie la suprafaţă, iar Tọ 
este temperatura aerului, La temperatura de 100 °C (373 K), grau = 7,3102 W/cm?, adică 
ȘI această cale de pierdere a căldurii este neglijabilă în comparaţie cu iradianţele laser 
utilizate la ablaţie. 

În cazul în care se calculează numai distribuția temperaturii pe o direcţie perpen- 
diculară pe suprafaţa țesutului (axa z) şi pierderile de căldură se neglijează, atunci ecuaţia 
(5.39) se reduce la ecuaţia unidimensională: 

Or = aT + Q, 
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în țesuturile biologice, distribuția reală de temperatură se calculează cu ajutorul 
ecuaţiei de transfer a biocăldurii (Shitzer 1985, Welch 1985, Torres et al. 1993), în care 
se are în vedere circulația sangvină şi perfuzia țesutului, care contribuie de asemenea la 
încălzirea şi răcirea țesutului: 
Tir,t 
PC, au =V(KVT(r,t))+ 9, +0, +9,» (5.44) 
unde O, [W/cm°] este transferul de căldură cauzat de perfuzie, iar Qn [W/cm”] este gene- 
rarea metabolică de căldură. Ecuația biocăldurii se mai poate scrie sub forma (Roggan şi 
Müller 1994a): 
ôT (r,t) s Q, (r,t) 
L = k V Tir, t) k, Nr, t)- Ta lo 5.45 
a N e, ACOSTA] (5.45) 
unde kp [s] este rata de perfuzie, iar Tar este temperatura arterială. Pentru tesuturile în 
care are loc coagularea, perfuzia este nulă, datorită obturării vaselor capilare. Valorile 
ratelor de perfuzie sangvină pentru câteva organe umane au fost determinate de Svaasand 
et al. (1985) şi sunt prezentate în tabelul 5.12. 


Tabelul 5.12. Ratele de perfuzie ale sângelui 


Îi ROS N S ENI 0 d URA RON MAR e a a ia E E 
Tesut Rata de perfuzie |ml/min-g] 
Grăsime j 0,012 - 0,015 
Muşchi 0,02 - 0,07 
Piele 0,15 -0,5 
Creier 0,46 - 1,0 
- Rinichi = 3,4 
Glandă tiroidă = 4,0 


Ecuația biocăldurii dependentă de timp afirmă că modificarea de temperatură T(r,t + Af) 
— T(r,i) este egală cu contribuțiile datorită absorbției radiației laser, AT;(r,f), plus contri- 
buţiile datorită curgerii fluidelor (sânge, apă, limfă), 477,2), perfuziei, AT,(r, t) şi con- 
ducției spre şi de la țesutul adiacent, AT,(r,P). Această ecuaţie poate fi prezentată sub 
forma (Decker-Dunn et al. 1989); 

o Tire+ At)=T(r,t)= AT, (r,t)+ AT, (r,t)+ AT, (r,t)+ AT, (r,t). (5.46) 

În general, căldura generată prin metabolism O, este neglijabilă pe durata iradierii 
laser. Pentru durate mici de iradiere, pierderile prin perfuzie O, sunt reduse şi pot fi de 
asemenea neglijate. Aceste aproximaţii reduc ecuaţia biocăldurii (5.44) la forma sa 
clasică, ecuaţia căldurii (5.39). f 

3. Răcirea şi deshidratarea suprafeței țesutului datorită evaporării rapide a apei (dacă 
țesutul este expus la aer). | 

4. La temperaturi ce se apropie de 100 °C intervine vaporizarea apei celulare. Un pro- 
ces de vaporizare are loc în două etape. Mai întâi, mediul este încălzit până la punctul de 
fierbere, iar apoi, prin absorbţia unei cantităţi suplimentare de energie, se declanşează va- 
porizarea (vezi $ 5.4.2.1 pentru apă), 

5, Tranziţia de fază la starea de vapori intervine instantaneu, odată cu atingerea tem- 
peraturii de prag, : 

6, Prin creşterea în plus a temperaturii are loc descompunerea moleculelor organice, 
rezultând carbonizarea şi arderea țesutului. Acesta este procesul care conduce la înde- 
părtarea țesutului, jucând un rol major în interacția fototermică a laserului cu țesuturile 
biologice. Au fost înregistrate temperaturi de 180-450 °C sau chiar de 1 000 °C sub 
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suprafaţa țesutului. Pentru anumiţi laseri și anumiţi parametri de material, temperatura 
sub suprafaţa țesutului depăşeşte semnificativ temperatura la suprafață. În aceste condiţii 
intervine îndepărtarea explozivă a materialului, rezultând expulzarea rapidă şi eficientă a 
fragmentelor de țesut. 

7. Odată cu creşterea temperaturii se modifică proprietățile termice și proprietăţile 
optiçe (absorbția şi împrăştierea) ale țesuturilor (vezi § 5.4.2.2 şi respectiv $ 4.1.1.7). 

8. Are loc adâncirea progresivă a craterului de ablaţie. 

9. Sunt ejectaţi vapori şi produse de ablaţie, Dinamica ablaţiei laser a fost studiată 
prin fotografie flash şi tehnici optice sondă-probă, măsurându-se viteze ale frontului 
vaporilor şi particulelor expulzate de aproximativ 4 ori viteza sunetului (Mach 4; la 
presiunea atmosferică, 20 °C şi umiditate relativă de 100 %, viteza sunetului în aer este 
de 345 m/s). Pragul de ablaţie poate fi determinat cu uşurinţă prin ascultarea sunetelor ce 
provin de la țesut. Se poate distinge o pocnitură discretă când fluența în spotul laser 
depăşeşte pragul de ablaţie. Viteza de îndepărtare a țesutului în acest proces exploziv este 
determinată în parte de rezistența mecanică a țesutului, viteza fiind mai mare în cazul 
țesuturilor cu tonicitate la extensie mai scăzută. Anizotropia structurii mecanice a ţesutu- 
lui (de exemplu aorta) influenţează viteza de secționare. În ceea ce priveşte mărimea par- 
ticulelor expulzate, inițial se înregistrează un nor dens de material care părăseşte rapid su- 
prafaţa țesutului. În acest nor iniţial, nu se observă particule mai mari de 20 um. în dia- 
metru. În evoluția ulterioară a ejectării de particule s-au înregistrat şi particule mai mari, 
având diametrul de 20-50 um. i 

10. Are loc volatilizarea țesutului uscat. 

11. Intervine vaporizarea explozivă. 

12. Este posibil ca în țesut să fie generată o undă de şoc sau o undă acustică, care frac- 
turează țesutul şi accelerează ablaţia. Dacă iradianţa laser este. foarte mare, vaporii ex- 
pulzați pot fi ionizați de fasciculul laser incident şi plasma produsă va bloca radiaţia laser 
să atingă țesutul. Acest efect va decupla fasciculul laser de țintă şi energia fasciculului 
laser va fi consumată în cea mai mare parte în plasma produsă, 

Vom detalia aceste procese cu câteva exemplificări. 

Ablaţia apei cu laserul Er:YAG a fost studiată de Jacques şi Gofstein (1991b) prin 
fotografiere rapidă. Au rezultat două aspecte ale îndepărtării de masă: a) evaporarea rapi- 
dă la suprafață, când depozitarea de energie produce temperaturi înalte, dar nu asigură 
entalpia completă, de vaporizare; b) vaporizarea explozivă a apei, când întreaga entalpie 
de vaporizare a fost furnizată de impulsul laser. Pentru a studia aceste procese este nece- 
sară confinarea energiei termice, adică impulsul laser trebuie să fie mai scurt decât timpul 
de difuzie termică dat de relaţia (4.71). În cazul unui strat de apă cu grosimea de 1 um, 
n=] ps şi deci 7, <7 us. S-a folosit un laser cu Er:YAG în regim declanşat, care gene- 
rează impulsuri cu durată de 200 ns, fasciculul având un profil gaussian. 

Regiunea centrală a locului iradiat de fasciculul gaussian a primit cea mai mare parte 
din energie şi manifestă vaporizare explozivă. Zona înconjurătoare acestei regiuni centra- 
le apare afectată, dar nu suferă vaporizare explozivă. După 20 us, regiunea centrală evo- 
luează în forma clasică de ciupercă, ce indică propagarea frontului de presiune, urmată de 
o undă de rarefiere de presiune scăzută, care îngustează piciorul ciupercii. Discul central 
de material ejectat a lăsat o depresiune corespunzătoare pe suprafața apei. În jurul acestei 
depresiuni se găseşte zona circulară în care suprafața apei a fost încălzită de fasciculul 

gaussian, dar energia nu a fost suficientă pentru vaporizare explozivă, 
„Temperatura în diferite zone ale suprafeței apei iradiate de laser poate fi calculată cu 
ajutorul relaţiei (5,34), Astfel, pentru o energie a impulsului laser de £ = 25 mJ şi un dia- 
metru al fasciculului de 2wo(1/e2) = 3,1 mm rezultă o expunere radiantă la centrul 
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fasciculului de 0,331 J/cm?, Pentru o termperatură iniţială de 24 °C, un coeficient de 
absorbție 24, = 12 700 cm"! şi pC, = 4,2 J/em'"C rezultă 7 = 1 025 °C. Energia minimă de 
vaporizare explozivă se calculează cu formula (5.33), la care se adaugă căldura latentă de 
vaporizare a apei (2 256 J/g), rezultând Eas = 2 574 J/cm’. Acestei energii îi corespunde 
o temperatură de 637 °C şi un diametru al fasciculului laser de 4,34 mm. Limita de 
vaporizare explozivă corespunde unei expuneri radiante de 0,202 J/cmi, adică 61 % din 
expunerea radiantă de vârf. Periferia zonei circulare încălzite la 100 °C corespunde unei 
densități de energie absorbită de 319 J/cm?, adică F = 0,025 J/cm? (7,5 % din maxim) şi 
2w = 4,98 mm, 

Dacă în locul laserului cu Er:YAG se foloseşte un laser cu CO7 (74, = 794 cm "la 
10,6 um), expunerea radiantă de prag pentru vaporizarea completă a apei la suprafața 
țesutului se estimează în felul următor. Considerând că aproximativ 2,52 kJ/cm' sunt 
necesari pentru vaporizarea completă a apei care se găseşte iniţial la 37 °C (§ 5.4.2.1) şi că 
tesutul conține aproximativ 70 % apă (§ 5.1.2), rezultă: F, = Eaby/ 4Ha = (2,52 kJ/cm^/ 
(0,7:794 cm'!) = 4,5 J/cm?. 

Inelul exterior încălzit corespunde evaporării de suprafață. Densitatea de energie de- 
pozitată se încadrează în domeniul 319-2574 J/cm? şi corespunde unor temperaturi echi- 
valente de 100-637 °C. Cu toate că temperatura depăşeşte valoarea pentru vaporizarea 
apei, această arie de la suprafața apei nu suferă vaporizare explozivă. Explicația constă în 
aceea că densitatea de energie indusă de laser nu furnizează entalpia de vaporizare pentru 
toate moleculele de apă din stratul de la suprafață. Stratul de apă supraîncălzită manifestă 
o evaporare de suprafață rapidă a unor molecule de apă, care necesită extragerea de căl- 
dură de la restul masei de apă şi în consecință stratul de la suprafață se răceşte. Deoarece 
stratul încălzit este foarte subțire (câțiva um), evaporarea răceşte stratul de la suprafaţă şi 
împiedică vaporizarea explozivă. Stratul de la suprafață poate fi răcit şi de difuzia termică 
spre zona înconjurătoare. 

Discul interior de apă care suferă vaporizare explozivă ilustrează îndepărtarea mate- 
rialului prin ablație laser. Densitatea de energie depăşeşte entalpia de vaporizare, care în 
acest caz este 2 574 J/cm?. În consecință, discul de apă lichidă este transformat imediat 
din apă lichidă într-un volum compact de apă supraîncălzită sau vapori (distribuția nu 
este bine definită). Volumul supraîncălzit expandează exploziv în fază gazoasă. 

În țesuturi, ambele procese pot avea loc, deşi apa este menținută într-o matrice de 
material tisular organic. Evaporarea de suprafață a apei reprezintă îndepărtare de masă, 
iar efectul său este deshidratarea țesutului. Vaporizarea explozivă a apei va ejecta nu 
numai apa, dar şi o parte din materialul tisular organic. Rezistenţa mecanică a țesutului 
poate modifica pragul de energie pentru evenimentul exploziv. 

Welch er al. (1991) au studiat eficiența procesului de ablație fototermică în funcţie de 
timpul în care se depozitează energia în țesut. Depozitarea energiei trebuie să fie suficient 
de rapidă pentru a minimaliza pierderile de căldură prin conducție, dar şi suficient de lentă 
pentru a evita formarea undelor de şoc, datorită faptului că vaporizarea nu poate consuma 
întreaga energie depozitată la suprafaţă. Ca o exemplificare a acestor condiţii, autorii 
menţionaţi au comparat răspunsul țesutului la iradierea cu laserii Nd:YAG şi Ho:YAG cu 
impulsuri lungi (200 us) prin măsurarea adâncimii craterului de ablaţie indus în aorta de 
porc. Deoarece radiaţia laserului cu Nd:Y AG este foarte slab absorbită de țesutul vascular 
(Ha Z 0,1 cm'!), energia furnizată de fiecare impuls lung se găseşte sub pragul vaporizării 
țesutului, În consecință, pentru a iniţia ablaţia țesutului (după o perioadă relativ lungă de în- 
călzire a suprafeţei) sunt necesare efectele cumulative ale impulsurilor individuale sub prag 
ale laserului Nd:YAG la o frecvenţă de repetiţie a impulsurilor relativ mare (10 Hz). In 
contrast, radiaţia laserului cu Ho:YAG este mai puternic absorbită de țesut (44, = 25 em t 
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şi căldura este depozitată cu o rată mai rapidă datorită absorbției mai mari. Ablația 
țesutului este inițiată mai rapid decât în cazul laserului cu Nd:Y AG, deşi se aplică aceeaşi 
energie pe impuls. Din punct de vedere histologic, extinderea distrugerilor termice în 
țesutul iradiat cu laserul Nd:YAG în impulsuri este semnificativ mai mare decât cea 
observată în țesutul expus radiației laserului cu Ho:YAG. În schimb, craterul produs de 
laserul cu Ho:YAG este înconjurat de distrugeri mecanice şi disecţii excesive. 

Ablaţia țintelor biologice cu impulsuri laser în infraroşu care sunt puternic absorbite a 
fost explicată de Zweig (1991a) pe baza unui model care ţine cont de lichefierea țesutu- 
lui. Generarea unui strat lichid în ţesut conduce la mărirea eficienţei de ablaţie şi la o 
reducere a ratei de evaporare. Lichefierea suprafeţei țintei înainte de evaporare modifică 
calitativ interacţia laser-ţesut. Efectele descrise sunt importante în cazul ablaţiei țesutu- 
rilor cu impulsuri având durata 100 us sau mai mare, în condiţii de focalizare a fasci- 
culului laser. Ele devin neimportante dacă lichidul nu poate traversa zona spotului de ira- 
diere pe durata impulsului laser, ca în cazul laserilor ce funcționează în regim declan- 
şat. Formarea stratului lichid la graniţa între fazele solidă şi gazoasă şi deplasarea sa ra- 
dială pe timpul impulsului laser conduc la o creştere a eficienţei de ablaţie. Reducerea 
asociată a ratei de evaporare cauzează o reducere a temperaturii la suprafaţa țintei. în 
timpul ablaţiei. 

Dinamica lichidului creat în condiţiile de mai sus poate cauza efecte neaşteptate. şi 
nedorite pentru aplicațiile chirurgicale ale laserilor (Frenz et al: 199la, Frenz et al. 
1991b). Generarea craterului de ablaţie la tranziția între două materiale cu elasticităţi 
diferite determină schimbări dramatice ale formei craterului. Diametrul craterului în zona 
tranziţiei se măreşte continuu pe durata impulsului laser, formându-se o cavitate largă. La 
terminarea impulsului laser, cavitatea se închide în totalitate deasupra zonei de tranziţie şi 
vaporii de apă fierbinţi sunt reținuți într-o incintă închisă. Vaporii se răcesc prin con- 
ducția căldurii spre țesutul înconjurător, se condensează și îşi reduc semnificativ volumul. 
În consecință, materialul lichefiat, care pe durata impulsului laser se găsea într-o cavitate 
largă este reținut în craterul de ablaţie. Acest mecanism conduce la transportul axial al 
materialului în craterul produs de laser. 

Procesul de ablaţie în materiale moi poate fi înțeles ca o combinaţie între evaporare şi 
expulzarea mecanică a materialului lichefiat. Datorită momentului de recul al materia- 
lului evaporat, se creează o presiune ridicată în interiorul craterului. În funcţie de proprie- 
tăţile elastice ale țesutului şi a iradianței laser utilizate, diametrul craterului creşte până la de 
câteva ori mărimea spotului laser. Deoarece presiunea este proporțională cu iradianţa laser, 
se observă un puternic gradient radial de presiune pentru un fascicul cu profil gaussian. La 
fundul craterului, acest gradient de presiune împinge materialul lichefiat radial în afara 
fasciculului laser şi axial de-a lungul pereților craterului spre marginile acestuia. 

Experiențele efectuate cu laserul cu Er:YAG în impulsuri pentru ablația gelatinei cu 
un conținut mare de apă au demonstrat formarea craterului pe durata impulsului (200 us) 
(Frenz et al. 1990). În acest caz s-a arătat că producerea craterului se realizează cu o 
viteză de ablaţie v, > 80 m/s şi o iradianță de 7 < 1 MW/cm2. S-a verificat că propagarea 
craterului este însoţită de expulzarea de lichid și transferul momentului de recul la 
materialul țintă, ceea ce demonstrează că presiunea dezvoltată în interiorul cavității este 
un parametru important pentru propagarea frontului de ablație. Valoarea densităţii de 
energie absorbită necesară pentru deplasarea în regim continuu a frontierei de fază este 
Eahs = I/va Pentru valorile de mai sus se găseşte că Eas < 120 J/em;, care este mult mai 
mică decât energia pentru vaporizarea apei (2,5 KkJ/em?). Aceasta demonstrează că 

vaporizarea pură nu poate explica mecanismul de ablaţie în exclusivitate şi că un alt 
proces este responsabil pentru energia specifică coborâtă de ablație. 
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O explicaţie posibilă a mecanismului de ablaţie a fost prezentată de Zweig (1991b), 
care presupune că materialul este ejectat în formă lichidă pe o direcție radială faţă de 
zona de interacție. Pentru a explica propagarea craterului în gelatină, autorul menționat a 
separat trei zone şi anume una solidă, un strat subțire de lichid şi faza de vapori. Energia 
specifică coborâtă de propagare a craterului observată în materialul moale este legată de 
mişcarea radială a materialului fierbinte în stratul din fază lichidă de un gradient radial de 
presiune pe suprafața lichidului. Adâncimea fazei lichide a fost determinată ca fiind egală 
cu adâncimea de penetrare a radiației laser în materialul respectiv (de exemplu 0,8 um în 
apă în cazul laserului cu Er:YAG). 

O altă explicaţie (Forrer er al. 1993b, Forrer et al. 1994) propune că deplasarea mate- 
rialului rece în fața propagării craterului este principalul mecanism de ablaţie în materiale 
moi şi în apă. Ei explică procesul de propagare mai degrabă prin deformbilitatea 
lichidului şi a materialului moale decât prin mişcarea radială a unui strat subțire de lichid. 

Experimental, s-a observat o întârziere între vaporizarea țesutului şi ejectarea acelui 
țesut. Îndepărtarea țesutului începe imediat după frontul anterior al impulsului laser. Prin 
detecția fotoacustică a undelor de stres s-a arătat că ablația începe la câteva nanosecunde 
după ce impulsul laser a atins suprafața. Aceasta conduce la o suprafață în mişcare şi deci 
o penetrare progresivă a radiaţiei laser pe durata impulsului. O consecință importantă a 
acestui fapt este absorbția parţială a frontului posterior al impulsului de către particulele 
ejectate (efect de ecranare) (Schildbach 1990). Întârzierea înregistrată între impulsul laser 
şi începutul ablaţiei se datorează timpului necesar pentru expandarea vaporilor de apă, 
pentru ruperea legăturilor care mențin integritatea structurală a țesutului şi pentru accele- 
rarea vaporilorşi particulelor de la suprafața țesutului. 

Pentru aplicațiile laser care implică coagularea şi ablaţia țesutului, condiția suprafeţei 
de frontieră joacă un rol critic în determinarea extinderii distrugerilor la suprafață în faza 
de coagulare şi a mecanismului de iniţiere a distrugerii țesutului în faza de ablaţie (ablaţia 
explozivă față de ablaţia de suprafață) (Motamedi et al. 1989). Astfel, trebuie considerat 
rolul condiției de frontieră la suprafață la interpretarea rezultatelor experienţelor in vitro 
şi “in vivo. De exemplu, prezenţa unei condiții de frontieră neadaptată forțează ca poziția 
temperaturii de vârf să se deplaseze de sub suprafață spre suprafața țesutului. Aceasta în- 
seamnă că pentru creşteri mari ale temperaturii în țesut, procesul de vaporizare explozivă 
poate fi întârziat, în principal datorită faptului că temperatura maximă este poziționată la 
suprafață în faza de preablație. 

In aplicaţiile medicale, chirurgul alege iradianța laser, cunoscând că la valori interme- 
diare propagarea craterului se realizează prin deformare şi deplasare, în timp ce la ira- 


dianţele ridicate ale unui laser în regim declanşat se obține ablația de masă efectivă, prin 
îndepărtarea explozivă a materialului. 


5.4.3.2. Ablaţie laser continuă 


Din punct de vedere calitativ, ablaţia țesuturilor prin iradiere cu laseri în undă con- 
tinuă implică trei faze (Verdaasdonk et al. 1990a, Verdaasdonk et al. 1990b): 

- faza A! suprafața țesutului este uşor decolorată şi apare contracția țesuturilor datorită de- 
naturării proteinelor și deshidratării, pe durata creşterii temperaturii suprafeței la aproximativ 
150 °C. Transmisia radiaţiei laser prin țesut rămâne constantă sau este uşor diminuată; 

- faza B: simultan cu apariţia unui sunet (pocnitură), suprafața se înroşeşte, transmisia 
radiaţiei scade brusc la aproximativ 50 % şi rămâne la acest nivel câteva secunde, pe du- 
rata vaporizării apei din țesut. Din punct de vedere histologic se observă ruperea stra- 
turilor din țesut și apariţia vacuolelor multiple sub suprafaţă; 
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- faza C: la mijlocul fasciculului se formează un spot carbonizat, care creşte concen- 
tric de la centru, luând naștere în acelaşi timp şi craterul de ablaţie. Craterul nu se formea- 
ză în principal datorită pierderii de masă de țesut, ci este rezultatul fuzionării, expansiunii 
şi ruperii ciorchinilor de vacuole. Nu se observă o scădere a transmisiei radiaţiei când în- 
cepe carbonizarea. Studiile histologice au arătat că se formează de-a lungul marginilor 
craterului un strat carbonizat gros de 20 um şi un strat cu grosimea de 200 um de vacuole 
datorită fierberii apei din țesuturi, în timp ce la fundul craterului aceste straturi au grosi- 
mea de numai 10 şi respectiv 20 um. 

Rezultatele experimentale obținute în cazul ablaţiei în undă continuă a țesuturilor moi 
arată diferenţe considerabile în funcţie de lungimea de undă, în lanţul evenimentelor aso- 
ciate procesului de ablaţie. De exemplu, în timpul iradierii cu laserul cu CO,, radiaţia este 
absorbită superficial (adâncimea de penetrare fiind de numai 10-15 um) şi se obține un 
front de ablație continuu şi uniform (McKenzie 1983). În contrast, pe timpul iradierii cu 
laserii cu argon sau Nd:YAG, radiaţia pătrunde pe distanțe de milimetri în ţesut, iar abla- 
ţia este caracterizată de o iniţiere întârziată, care poate avea loc sub formă de explozie 
(Welch et al. 1987b, Halldorson er al. 1981b). Această fază de început de ablaţie este atât 
de distinctă, încât a fost numită efectul „popcorn” (formarea, fuzionarea, expansiunea şi 
explozia vacuolelor din țesut) (Verdaasdonk er al. 1990a, Verdaasdonk et al. 1990b). 
Pentru a realiza ablaţia laser este necesară o cantitate de căldură suficientă pentru a pro- 
duce schimbările de fază ale componentelor lichide şi solide. Căldura este furnizată prin 
absorbția radiației laser de către țesut. Principiile termodinamice de bază pentru ablaţia 
laser 1-D au fost sugerate de Rastegar er al. (1989). Modelul lor teoretic de ablaţie folo- 
seşte ecuaţia conducției căldurii, dată de (5.43), în care termenul sursă este dat de ecuaţia 
(5.37), iar rata fluenţei de energie radiantă este legată de radianță prin relaţia (4.33). Când 
împrăştierea este semnificativă, O, poate fi obţinut ca o soluție aproximativă a ecuației 
transferului radiativ ($ 4.1.2.1). 

Să considerăm un volum infinitezimal de mic, cu grosimea 4z. În momentul inițierii 
ablaţiei, volumul este încălzit la temperatura de prag pentru ablaţie, T4, şi suferă o schim- 
bare de fază la suprafaţă în intervalul de timp următor, At. Conservarea energiei la poziţia 
frontului de ablație într-o singură dimensiune se reduce la (Welch er al. 1991): 

ope tds 

Qz dt 
unde H [J/cm?] este căldura de ablație (§ 5.4.2.5), care reprezintă suma dintre căldura 
latentă de vaporizare a apei din țesut şi energia necesară pentru inițierea pirolizei com- 
ponentelor țesutului, iar s,(2) este poziția frontului de ablație la momentul £. În plus, 
trebuie satisfăcută condiția T(5,0) = Ta la suprafața de ablație. Ecuația (5.47) sugerează că 
o viteză de ablaţie pozitivă (ds,/d/) cere“ un gradient de temperatură pozitiv (&T/&) şi, 
conform legii Fourier, un flux net de căldură la suprafaţa țesutului. Astfel, temperatura în 
interiorul țesutului trebuie să fie mai mare decât temperatura la suprafață pe durata 
ablaţiei. Această ecuaţie a fost folosită de Dabby şi Paek (1972) într-o soluție analitică 
aproximativă a problemei ablației laser a mediilor pur absorbante. 

O soluţie simultană a ecuaţiilor (5.43) şi (5.47), obținută de Welch et al. (1991), 
determină răspunsul în temperatură, care este prezentat în figura 5.24, Iniţial, maximul 
temperaturii este la suprafață. Odată cu pornirea ablaţiei, temperatura maximă se depla- 
sează în interiorul țesutului și se stabileşte o viteză de ablaţie constantă. 

Experimental, modelul a fost verificat de Rastegar et al. (1986), care au măsurat 
Viteza de ablaţie şi temperatura într-o bară subțire din gel agar în timpul ablaţiei laser în 
undă continuă, Ei au confirmat o temperatură de vârf chiar lângă frontul de ablaţie şi o 


4 (5.47 
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viteză de ablație constantă odată ce procesul de ablaţie a început. LeCarpentier er al. 
(1993) şi Verdaasdonk er al. (1990b) au efectuat studii similare pentru a înregistra răs- 
punsul țesutului în timpul ablaţiei în undă continuă, 


Ablație 


Fig. 5.24. Distribuţia 1-D a temperaturii 
calculată în funcţie de timp şi prezentată în 
unităţi adimensionale. Vârful temperaturii 
sub suprafața țesutului şi mişcarea frontului 

de ablaţie sunt calculate după inițierea 
ablației (Welch et al. 1991). 


LeCarpentier et al. (1989) au înregistrat 
profilul temperaturii (1-D) pe suprafața la- 
terală a unei bare subțiri şi profilul tempera- 
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Fig. 5.25. Profilul lateral al temperaturii în 
timpul ablaţiei (a) unei bare de poliacrilamidă 
şi (b) unor fibre de colagen cu un laser cu 
argon în undă continuă având o iradianță de 
60 W/cm?. În fiecare grafic, originea 
reprezintă poziția suprafeţei frontale inițiale 
a eşantionului. Semnul * indică localizarea 


turii (2-D) unui eşantion plan de ţesut cu o frontului de ablaţie în momentul măsurării 
cameră termică şi simultan au vizualizat mo- (LeCarpentier et al. 1989). 

dificările ce intervin cu ajutorul unei camere video cu viteza de înregistrare mare. Figura 5.25 
prezintă profilul temperaturii laterale a unei bare subțiri (< 2 mm) din gel de poliacrilamidă 
care este iradiată şi ablată coaxial cu un fascicul aproape uniform generat de un laser cu 
argon în undă continuă. 

Poliacrilamida (PAA) este aleasă ca mediu de experiență deoarece este un material 
omogen, este perfect clar şi fără culoare în starea sa intrinsecă, poate fi preparat uşor cu 
coloranți solubili în apă, conținutul său de apă poate fi variat între 60-95 % şi, deoarece 
punctul de topire al PAA se găseşte mult deasupra punctului de fierbere al apei, polimerul 
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Timp (s) 1,7 mm din mediu a fost vaporizat după 120 s. 


Temperatura de vârf, 155 °C, apare cam la 600 um 
în fața suprafeței frontale. Poziţia frontului de abla- 
ție în raport cu timpul este dată în figura 5.26. 
Punctele arătate au fost fitate cu o linie dreaptă, a 
cărei pantă relevă o viteză de ablație în reaim 
continuu de aproximativ 19,6 um/s. Profilurile de 
temperatură observate în timpul iradierii fibrelor de colagen (figura 5.25b) ilustrează că 
vârful temperaturii sub suprafaţă atinge o limită de 125 °C în aproximativ 45 s. De notat 
că în acest regim continuu, maximul temperaturii sub suprafaţă se înregistrează la o 


Fig, 5.26. Poziţia frontului de ablaţie 
într-o bară de poliacrilamidă cu 
diametrul de 1,2 mm expusă la o 
iradianţă de 60 W/em? cu un laser 
cu argon (LeCarpentier er al. 1993), 
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adâncime de 1 mm. Profilurile corespund observaţiilor după 15, 30 și 45 s de la începutul 
iradierii laser, 

Ablaţia țesuturilor prin iradiere laser în undă continuă implică procese optice şi ter- 
modinamice a căror complexitate depăşeşte tratarea analitică 1-D simplă. Totuşi, această 
tratare permite o înțelegere intuitivă a proceselor şi oferă posibilitatea extinderii analizei 
fenomenologice pentru ablaţia laser în undă continuă. 

Odată cu interacția radiaţiei cu țesutul, energia este furnizată în sistem sub forma unei 
surse de căldură distribuită în țesut (ecuaţia 5.37). Distribuţia spaţială a acestei surse de 
căldură este legată direct de profilul sursei de radiaţie şi de proprietăţile de absorbţie şi 
împrăştiere ale mediului. Efectele proprietăţilor optice asupra mărimii și profilului 
radiaţiei laser şi a generării de căldură au fost analizate în câteva lucrări (Motamedi et al, 
1989, Rastegar ef al. 1989). În plus, comportarea dinamică a proprietăţilor optice cu tem- 
peratura poate modifica răspunsul țesutului la iradierea laser (§ 4.1.1.7). 

După absorbția fotonilor şi transformarea energiei lor în căldură, creşterea ulterioară a 
temperaturii în ţesut conduce la denaturarea proteinelor, coagularea, deshidratarea şi 
ablația țesutului (dacă este asigurată suficientă energie), cu vaporizarea intensă a compo- 
nentelor lichide şi piroliza macromoleculelor. La pragul de ablaţie, căldura depozitată la 
suprafață sau în apropierea ei este consumată sub formă de „căldură de ablaţie”, în timp 
ce energia depozitată mai adânc în țesut corespunde unei creşteri de temperatură. În 
timpul iradierii laser a țesutului nu există o sursă externă de căldură şi îndepărtarea de 
material la suprafață trebuie uşurată de energia depozitată în țesut. În plus, conducția de 
căldură spre suprafață trebuie să provină de la un volum de țesut cu o temperatură mai 
ridicată, Aceste observaţii impun ca temperatura sub suprafață să fie mai mare decât 
temperatura de prag pentru ablaţia la suprafață, chiar dacă sursa de căldură nu are această 
distribuţie. Aşadar, condiţiile termodinamice pentru ablația laser la suprafață necesită o 
temperatură de vârf sub suprafaţă şi o presiune de vârf indiferent de proprietățile optice 
ale mediului (Langerholc 1979). 

Când adâncimea de penetrare optică a radiaţiei laser este mică în timpul ablației, 
temperatura mai ridicată sub suprafață este mai puţin importantă, deoarece sursa de căl- 
dură şi creşterea de temperatură se găsesc în esenţă la suprafaţă. Totuşi, când penetrarea 
radiației este suficient de adâncă, temperaturile sub suprafaţă mai ridicate sunt asociate cu 
fluid tisular supraîncălzit şi cu presiuni sub suprafață ridicate. Temperaturile mai ridicate 
decât pragul de ablaţie plasează stratul de ţesut supraîncălzit de sub suprafață într-o stare 
de echilibru metastabil, în timpul căreia neomogenitățile țesutului servesc ca locuri de 
nucleaţie, în care expansiunea amplă a materialului de sub suprafață se finalizează sub 
forma unei explozii şi ruperea suprafeței. Astfel, variații mici în structura țesutului Şi în 
calitatea suprafeţei pot conduce la diferenţe mari pentru timpul de nucleaţie al bulelor în 
cazul diferitelor țesuturi sau eşantioane. 

In concluzie, procesul de ablaţie are loc cu parcurgerea următoarelor etape 
(LeCarpentier er al. 1993); 

1. Interacția radiaţie-țesut. Radiația este distribuită în țesut în funcţie de caracteris- 
ticile fasciculului laser şi de proprietăţile optice ale mediului. 

2. Generarea de căldură. Se generează căldură în interiorul țesutului odată cu absorb- 
tia fotonilor, 

3, Creşterea temperaturii. Temperatura creşte în timp ce țesutul este încălzit prin de- 
pozitarea directă de energie și conducția căldurii. 

4. Răspunsul țesutului. Intervin deshidratarea şi denaturarea proteinelor, care pot 
afecta proprietăţile optice şi termice, 


a 5. Temperatura de vârf sub suprafață. Temperatura sub suprafaţă creşte odată cu apa- 
riția deshidratării și denaturării la suprafață, 
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6. Presiunea de vârf sub suprafaţă. Are loc creşterea presiunii sub suprafață. Mărimea 
şi localizarea acestor maxime de presiune sunt determinate de: 

- distribuția sursei de căldură; 

- rata de înmagazinare a energiei; 

- căldura de ablaţie; 

- rezistența mecanică la presiune a mediului; 

- numărul locurilor de nucleație disponibile, care afectează timpul de inițiere a ablației. 

7. Explozia țesutului. În funcţie de amploarea creşterii presiunii, intervine un eveni- 
ment exploziv, care este însoțit de ruperea suprafeței țesutului şi de ejectarea unor frag- 
mente de țesut. 

8. Scăderea energiei. O parte din energie părăseşte sistemul în momentul ejectării ma- 
terialului şi straturile anterioare de sub suprafață sunt expuse presiunii ambiante. Tempe- 
ratura la suprafață scade la aproximativ 100 °C. 

9. Continuarea încălzirii. Maxime ulterioare ale presiunii sub suprafață nu apar de 
obicei datorită lipsei integrității structurale a suprafeței rămase. După ce apa rămasă este 
îndepărtată de la suprafață, țesutul este încălzit până la pragul de aprindere, cu o rată 

dependentă de temperatura țesutului înconjurător şi de rata de înmagazinare a energiei. 

10. Piroliza. Au loc carbonizarea şi arderea țesutului până se realizează penetrarea sau 
perforarea completă. 

LeCarpentier et al. (1993) au măsurat evoluția temperaturii în aorta de porc ca urmare 
a iradierii cu un laser cu argon în undă continuă, rezultate care sunt prezentate în figura 
5.27. Fasciculul laser are un diametru de 1,8 mm, iar temperaturile au fost măsurate în 
centrul locului de iradiere laser. 

Evoluţia temperaturii, pentru două eşantioane 
diferite supuse aceloraşi condiții de expunere (4 W, 
158 W/cm?) este arătată în figura 5.27a. După 3 sau 
4 minute se ating temperaturi în regim continuu între 
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130 şi 140 °C, având loc deshidratarea fără ablaţie. 
Un eşantion care nu este arătat în figură a fost com- 
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Fig. 5.27. Temperaturile la suprafața 
aortei de pore ca urmare a iradierii 
cu laserul cu argon cu puteri de: 
(a) 4 W; (b) 8 W; (c) 12 W 
(LeCarpentier et al. 1993). 


gistrările video au arătat lichid în fierbere în cratere 
înainte de carbonizare. Într-una din încercările expe- 
rimentale pentru iradierile cu 8 W şi 12 W, laserul a 
fost oprit imediat după explozie. 

Figura 5.27 arată că în condițiile de iradiere pre- 
zentate intervin trei căi distincte de încălzire şi ablație: 

a) La 4 W (158 W/cm?) încălzirea are loc lent 
astfel că deshidratarea țesutului evoluează pe durata 
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minutelor. Dacă eşantionul este complet deshidratat, are loc arderea fără explozia inițială. 
Acest lucru se explică prin faptul că nu se formează pungi cu vapori şi deci nu există gaze 
care se pot expanda brusc şi care să cauzeze ruperea țesutului şi ejecția rapidă. 

b) In timpul expunerii cu 8 W (317 W/cm’), încălzirea este din nou relativ lentă până 
la o temperatură a suprafeței de 220-230 °C, moment (50-120 s) la care se inițiază ablaţia. 
Această plajă de temperatură de prag diferă de cea din figura 5.25b datorită diferenţelor 
biologice în eșantioanele testate. Apare apoi o scădere bruscă de temperatură la = 100 °C, 
care este urmată imediat de arderea țesutului (la peste 400 °C). Acest fapt sugerează că în 
țesutul rămas există numai o cantitate mică de apă, datorită încălzirii şi deshidratării ţe- 
sutului în profunzime înainte de inițierea ablaţiei. Violenţa initierii exploziei poate fi un 
factor important, deoarece cea mai mare parte din apă este convertită în vapori în momentul 
începerii ablaţiei şi cea mai mare parte din lichid este ejectată în momentul exploziei. 

c) În cazul iradierii cu 12 W (473 W/cm?) încălzirea la o temperatură de ~ 230 °C 
apare în 15-21 s, după care intervine explozia. Spre deosebire de cazul iradierii cu 8 W, 
există întotdeauna o întârziere notabilă între inițierea ablaţiei şi piroliză (~ 400 °C). La 
inițierea ablaţiei, temperatura scade la ~ 100 °C şi rămâne aşa până la 5 s, timp în care 
apa rămasă fierbe. Violenţa relativă a iniţierii ablaţiei este mai mică pentru 12 W decât 
pentru 8 W. Astfel, gradul de deshidratare la inițierea ablaţiei diferă în cele două cazuri, 
fiind mai mic la iradierea cu 12 W. Aceste rezultate sugerează că adâncimea şi durata 
deshidratării sunt semnificativ mai mici în cazul utilizării unor puteri laser mai mari. 

Din aceste observaţii se pot deduce caracteristicile esenţiale ale ablaţiei laser în undă 
continuă. Procesul de ablaţie începe după ce are loc o încălzire şi deshidratare conside- 
rabilă a țesutului. Durata necesară pentru iniţiere este invers proporțională cu rata de 
înmagazinare a energiei. Totuşi, există o rată de înimagazinare a energiei de prag sub care 
are loc o creştere insuficientă a temperaturii și presiunii sub suprafață pentru a produce 
inițierea ablaţiei explozive. Peste acest prag de ablaţie, violența relativă a iniţierii ablaţiei 
şi volumul țesutului ejectat sunt invers proporționale cu iradianța. Consistenţa rezultatelor 
pe durata fazei de încălzire şi variabilitatea timpilor de iniţiere a ablației sugerează că apa 
din țesut se găseşte într-o stare metastabilă. În acest caz orice variaţie a mediului apropiat 
va determina diferențe mari în timpul de nucleaţie a bulelor. 

După inițiere, întârzierea de timp între explozie şi ardere este dependentă de doi fac- 
tori opuşi. Primul din aceşti factori este cantitatea de fluid ce rămâne în țesut sau sub 
formă liberă.. Această cantitate este mai mare dacă deshidratarea are loc într-un strat 
subțire şi dacă iniţierea ablaţiei este mai puţin violentă la iradianțe mai mari. De aceea, 
întârzierea tinde să crească. Al doilea factor, care tinde să micşoreze întârzierea, este rata 
de înmagazinare a energiei, adică cu cât este mai rapidă depozitarea energiei în mediu, cu 
atât mai repede va fi vaporizat restul de apă. 

Rata medie de creştere a diametrului zonei deshidratate este estimată ca fiind de 
110 um/s la 80 s (o zonă de deshidratare cu diametrul de 9 mm) pentru puterile laser de 4 
şi 8 W. În cazul puterii de 12 W, diametrul zonei deshidratate creşte cu o rată de aproxi- 
mativ 400 um/s până la inițierea ablaţiei. Compararea diametrului zonelor de deshidratare 
cu profilurile de temperatură sugefează că 1 dratarea are loc sub 50 °C. ` 

Pe baza analizei de mai sus se pot stabili evenimentele termice tipice pentru ablaţia în 
undă continuă; 

a) Creşterea inițială a temperaturii datorită absorbției radiaţiei laser; 

b) Continuând iradierea, temperatura țesutului este crescută la peste 100 °C. Fluidul 
din țesut este supraîncălzit şi are loc o creştere rapidă a presiunii sub suprafață; 

c) Urmează explozia, adesea numită efectul Popcorn”, care ejectează țesutul şi 
Produce rupturi şi disecţii în crater; 
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d) Indepărtarea țesutului încălzit expune iradierii un strat mai rece de țesut; 
€) Continuând iradierea, se produce deshidratarea țesutului, în timp ce temperatura la 
suprafață rămâne la 100 %C; 


f) Dacă țesutul se deshidratează, conductivitatea termică, K, şi densitatea, p , se 
micşorează; 

g) Timpul de difuzie se măreşte şi intervine o creştere rapidă a temperaturii odată ce 
stratul este deshidratat; 

h) Temperatura creşte până ce survine arderea şi carbonizarea în puncte de nucleaţie; 

i) Anumite locuri din suprafața iradiată a țesutului sunt supuse arderii şi expun țesut 

mai rece, ceea ce produce o oscilație a temperaturii între 350 şi 450 °C; 

j) Căldura care nu este asociată direct cu ablaţia este condusă spre regiuhi mai reci; 

k) Extensia denaturării termice ce înconjoară craterul se datorează creşterii tempera- 
turii în asociere cu conducția căldurii. 

În timpul formării craterului, inele de strat carbonizat se deplasează între fundul şi 
marginile craterului într-o maniera ciclică. Aceasta sugerează o oscilație rapidă între tem- 
peraturile determinate de vaporizarea (100 °C) şi carbonizarea (400 9C) țesuturilor, 

În timpul acestor procese pot interveni modificări ale proprietăţilor optice. Dena- 
turarea poate produce albirea țesutului (împrăştiere mărită), pe când carbonizarea măreşte 
dramatic absorbţia în domeniul spectral 400 nm-2 um. Toate aceste evenimente sunt 
evidente când țesutul este ablat prin iradiere în undă continuă la nivel scăzut. Când abla- 
ţia este obținută cu impulsuri mai scurte de câteva ms, unele din aceste evenimente nu pot 
fi identificate cu claritate. Dacă frecvenţa de repetiție a impulsurilor este mare şi nu există 
suficientă energie într-un singur impuls pentru a produce ablația, atunci procesul are 
aspectul ablaţiei în undă continuă, deoarece răspunsul la temperatură pentru fiecare 
impuls devine cumulativ (Deckelbaum er al. 1985). 

Trei culori, neagră (stratul carbonizat), galbenă (flama) şi gri (fumul) carcaterizează 
utilizarea clinică a laserilor cu CO2, Nd:YAG şi Ar în undă continuă pentru cauterizarea 
suprafețelor sângerânde sau ablaţia țesuturilor. 

In cele ce urmează vom prezenta dependenţa temperatură-presiune asupra iniţierii 
ablaţiei (LeCarpentier et al. 1991). Curba presiunii vaporilor într-o diagramă de fază la 
echilibru separă fazele lichidă şi de vapori şi reprezintă temperaturile şi presiunile la care 

Presiunea lichidul saturat şi vaporii pot coexista. Curba din extrema 

ambiantă [atm] —>-1 62 stângă a figurii 5.28 reprezintă o diagramă p - T standard 
pentru apă în regiunea de interes, 25-225 °C. Astfel, dacă 
temperatura apei lichide este crescută, vaporizarea poate 

T i fi evitată prin aplicarea -unei presiuni externe mai mari 
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decât presiunea vaporilor la temperatură ridicată. Să preci- 
zăm de asemenea că volumul specific vaporilor de apă este 
de peste 1 600 ori cel al fazei lichide la 100 °C și o atmosfe- 
ră. Aşadar, într-un volum închis, presiunea poate creşte 
rapid odată ce sistemul este încălzit şi temperatura creşte. 
Putem estima diferența de presiune între interiorul si 
exteriorul țesutului presupunând că presiunile sub supra- 
față sunt la fel de mari ca cele de la suprafață şi că volu- 
Fig. 5.28. Estimarea mul cu fluid încălzit nu este capabil să migreze spre stra- 
presiunilor diferenţiale în țesut turile superioare până la apariția ablaţiei laser. A doua 
în cazul unor presiuni externe curbă din figură prezintă o estimare a acestei presiuni di- 
de 1,6 ph soppene ferențiale, 4p, la o presiune ambiantă de o atmosferă. La 
(LeCarpentier et al. 1991). temperaturi sub 100 °C există un echilibru al presiunilor 
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fluidului din țesut şi al celei ambiante, adică Ap = 0. Peste 100 °C, presiunea creşte în 
ţesut. Aceleaşi lucruri se întâmplă şi în cazul presiunilor ambiante de 6 şi 12 atmosfere. 
La o temperatură de prag pentru ablație măsurată la suprafaţă de 185 “C, presiunea 
diferențială estimată la o presiune ambiantă de o atmosferă este de aproximativ 10 atmo- 
sfere. Dacă inițierea procesului de ablaţie ar fi un eveniment cu prag de presiune (adică 
Ap trebuie să atingă o anumită valoare pentru iniţierea abiației), atunci se poate estima 
temperatura de prag pentru ablație la presiuni ambiante mai mari cu ajutorul curbelor din 


figura 5.28. Astfel, temperatura de prag va fi peste 200 °C la 6 atmosfere şi în aceleaşi 
condiții de iradiere. 
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Fig. 5.29. Evoluţia temperaturilor la suprafaţa aortei de porc, la 
diverse presiuni ambiante: (a) 1 şi 6 atmosfere; (b) vid. 
Iradierea se face cu un laser cu argon cu puterea de 9,2 W Şi 
diametrul fasciculului de 1,8 mm (LeCarpentier er al. 1991). 


Temperaturile de vârf la suprafața unor eşantioane de aortă de porc au fost măsurate 
prin termografie şi sunt prezentate în figura 5.29. Iradierea se face cu un laser cu argon cu 
puterea de 9,2 W, fasciculul având un diametru de 1,8 mm (1 136 W/cm?). Graficul din 
stânga a înregistrat evoluţia temperaturii de vârf pentru trei experienţe, două la o presiune 
ambiantă de 6 atmosfere şi una Ía o atmosferă. Se remarcă variația între eşantioane în 
aceleaşi condiţii ambiante şi de iradiere. Momentul iniţierii ablaţiei este independent de 
presiunea ambiantă. Graficele arată o scădere bruscă a temperaturii în momentul explo- 
ziei. În cazul presiunii ambiante de 6 atmosfere, temperatura la suprafaţă scade la aproxi- 
mativ 160 °C după explozie; la presiunea ambiantă de o atmosferă, temperatura scade la 
100 °C. Graficul din dreapta prezintă evoluţia tempera- Presiunea 
turilor de vârf când cele trei eşantioane de țesut sunt 
iradiate în vid (= 10* atmosfere). Deşi timpul de iniţiere 
al ablației şi temperatura de prag sunt comparabile cu 
cele din partea stângă, totuşi, temperatura de vârf la 
suprafaţă scade sub 75 °C după explozie. 

Rezultatele acestor măsurători arată că timpii de ini- 
tiere ai ablaţiei şi temperaturile sunt similare în diferite 
condiţii ambiante şi că violenţa exploziei diferă în 
funcţie de presiunea externă aplicată. Aceste concluzii j 
Sugerează că inițierea ablației este un eveniment cu pra 9 sd 
de temperatură. Astfel, putem considera inițierea e 5 ul eni pe aoas 
tiei ca modificarea termică şi slăbirea structurii țesutului tag ; : 
şi nu neapărat explozia datorită creşterii presiunii. F igu- Fig. 5.30. Estimarea rezistenței 
ra 5.30 arată rezistența estimată a materialului studiat. mecanic Aao git normale 
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rezista la gradienți mari de presiune, după cum arată înregistrările la presiune ambiantă 
coborâtă. Invers, țesutul modificat termic nu este capabil să se opună unor gradienți termici 
medii, ca în cazul presiunii ambiante de 6 atmosfere. În fapt, chiar dacă radiaţia laserului 
cu argon penetrează pe distanțe de milimetri în țesut, iar presiunea de vârf se dezvoltă în 
condiții ambiante normale, evenimentele explozive nu sunt neaparat necesare pentru 
ablație. Putem observa că ablaţia are loc chiar dacă nu intervine un gradient de presiune, 
ca în cazul presiunii ambiante de 12 atmosfere. În aceste condiții explozia poate fi consi- 
derată un produs secundar şi nu forța motrice pentru ablaţie. Ablaţia laser a țesuturilor 
distruse anterior termic şi mecanic poate avea loc şi fără o inițiere violentă. 

Efectul „popcorn” necesită câteva lămuriri suplimentare. Odată ce temperatura țesutu- 
lui încălzit tinde spre 100 °C, rezultatele patologice ale iradierii laser devin dominate de 
efectele schimbării de fază a apei din țesut. Efectele tisulare includ deshidratarea țesutului 
şi, odată cu trecerea temperaturii peste 100 °C, formarea de vacuole cu vapori, care se 
expandează şi se rup, producând defecte în ţesut fără pierderea masei tisulare uscate, 
aşa-numitul efect „popcorn”. Dacă ratele de formare a vaporilor sunt rapide, va rezulta 
ruperea explozivă a vacuolelor, cu expulzarea de fragmente de țesut ce constituie ablaţia, 
o îndepărtare de masă de țesut uscat. 

Efectele tisulare fototermice dominate de apă sunt dependente de: a) difuzia vaporilor 
de apă în țesut la temperaturi sub 100 °C; b) rata de formare a vaporilor la peste 100 %: 
c) proprietățile mecanice ale țesutului încălzit şi evoluţia sa în timp; d) anatomia țesutului 
nativ (Thomsen et al. 1991a). 

Examinarea microscopică a țesuturilor ce înconjoară craterele de ablaţie formate prin 
iradierea laser în undă continuă la lungimi de undă din vizibil şi infraroşu apropiat 
demonstrează existența unei zone cu vacuole chiar sub suprafață. Pereţii vacuolelor sunt 
compuşi din țesuturi deshidratate, contractate şi coagulate cu diferite grosimi. De obicei 
granița zonei cu vacuole este distinctă şi deci formarea vacuolelor cu vapori este un reper 
histologic cuantificabil pentru distrugerile termice. 

Vaporii de apă acumulați în vacuole difuzează prin țesut şi cei situaţi în apropierea 
suprafeței vor părăsi țesutul. Dacă temperatura țesutului trece de 100 °C, presiunea par- 
țială a vaporilor de apă creşte rapid. Vaporii din apropierea suprafeței disipează în mediul 
ambiant, dar pentru cei de sub suprafață, rata de formare a vaporilor este mai rapidă decât 
rata de difuzie a lor prin ţesut şi vaporii se acumulează în vacuole, Vacuolele se expan- 
dează odată cu creşterea presiunii parțiale a vaporilor de apă, rezultând compresia țesu- 
tului înconjurător. Pereţii între vacuolele adiacente devin foarte subțiri şi se rup. Vacuo- 
lele mai mici fuzionează şi formează vacuole mari. Când vacuolele se rup la suprafață, 
vaporii sunt eliberați şi țesutul înconjurător se răceşte. Această serie de evenimente a fost 
numită efectul „popcorn”, iar defectele din țesut, leziuni „popcomn”. 

Studiile histologice ale leziunilor „popcorn” create de încălzirea lentă sugerează că ele 
nu rezultă din pierderea masei de țesut uscat, ci sunt formate prin compresia şi deplasarea 
țesutului prin expandarea vacuolelor cu vapori. Totuşi, dacă rata de încălzire este mare, 
ca în cazul iradierii cu laseri în impulsuri, vacuolele cu vapori se expandează rapid, pro- 
ducând vaporizarea explozivă a pereţilor lor şi expulzarea fragmentelor de țesut în aer. 

Celulele şi multe componente ale matricii extracelulare, precum colagenul vor suferi o 
coagulare termică semnificativă înainte de începerea formării vacuolelor cu vapori. Prin 
urmare, este rezonabil să se presupună că țesuturile ce formează pereții vacuolelor cu vapori 
nu vor avea aceleași proprietăţi mecanice ca țesutul nativ. În plus, temperaturile vacuolelor 
cu vapori de sub suprafaţă care nu sunt rupte şi a țesuturilor înconjurătoare vor creşte atâta 
timp cât continuă iradierea, conducând la o distrugere termică mai amplă în timp. 

Dinamica modificărilor proprietăţilor mecanice ce survin în intervalul iradierii laser 
nu a fost studiată în detaliu. Nu se ştie cu precizie dacă coagularea termică măreste sau 
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micşorează proprietățile mecanice ale țesuturilor sau dacă se petrec ambele modificări în 
anumite specimene de țesut. Până în prezent s-a observat că unele țesuturi devin mai 
friabile, altele mai rigide, iar altele mai sfărâmicioase odată cu încălzirea în timp. 
Vacuolele cu aburi sunt de obicei rotunde în țesuturile moi compuse din celule şi 
matrice extracelulară, aranjate în şiruri aleatorii. Totuşi, în țesuturile moi compuse din 
substanțe cu rezistență mecanică mai mare, aranjate în mod anizotrop, ca de exemplu 
plăcile de elastină din aortă, vacuolele fuzionează de-a lungul planelor de rezistență 
minimă. Prin urmare, leziunile „popcorn” sunt compuse din defecte neregulate determi- 
nate de proprietăţile mecanice ale țesuturilor înconjurătoare. Țesuturile calcifiate precum 
osul, dinții și placa aterosclerotică calcifiată conţin mai puţină apă nelegată decât ţesutu- 
rile moi, iar apa este distribuită neuniform în componentele organice sau anorganice. 
Distribuţia vacuolelor cu aburi va fi dependentă de prezența şi distribuţia apei în aceste 
substanţe. În plus, extinderea distrugerilor va depinde de rata de formare a vaporilor şi de 
expansiunea vaporilor în comparație cu rigiditatea mecanică a matricelor dure din aceste 
ţesuturi. Frontierele mecanice naturale formate în apropierea țesuturilor dure şi moi 
prezente în multe structuri, cum ar fi nasul, pot avea o influență semnificativă asupra dis- 
tribuţiei distrugerilor termice dominate de apă. 
Studiile prezentate până acum privind 350 
ablația laser în undă continuă au fost reali- 310 
zate in vitro. Beacco et al. (1995) au efec- 270 
tuat cercetări pe ficatul de şobolan cu laserul 230 | 
Nd:YAG în undă continuă pentru a identifi- 
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ca treptele de ablație in vivo. Au fost obser- © 150 
vate aceleaşi etape în timpul ablaţiei in vivo şi 110 
in vitro; coagularea țesutului, vaporizarea x 
apei intratisulare, carbonizarea şi îndepărtarea p 
tesutului (figura 5.31). Se pot remarca ru- sal Pg pa 3102 3 a 


perea țesutului (140 °C), un platou (100 °C) şi 
o creştere rapidă a temperaturii. Temperatura 
maximă atinsă este 320 °C. Numai etapa de 
coagulare apare a fi ceva mai complexă. 
Coagularea in vivo este asociată mai întâi 


Timpl s) 
Fig. 5.31. Profilul temperaturii pentru 
ficatul de şobolan in vivo iradiat cu 
laserul Nd:Y AG în undă continuă cu 
puterea de 20 W (Beacco et al. 1995). 


cu albirea suprafeței, dar pentru timpi de iradiere mari se remarcă o pată de culoare roşu 
închis, cu un inel roşu deschis subțire, ambele fiind înconjurate de un inel albicios. 
Observațiile asupra modificărilor suprafeței în funcție de timpul de iradiere pentru o putere 
a laserului de 20 W prezintă următorul tablou: 1-4-s, albire circulară simplă, a] cărui 
diametru creşte în timp; 5-7 s, spot de culoare roşu închis în centru, înconjurat de un inel 
roşu subțire şi unul mai larg de culoare albă; 8 s, efectul „popcorn”, vaporizarea apei libere 
şi inițierea carbonizării; 9 s, formarea craterului. 

Diferențele între coagularea in vivo şi cea in vitro sunt datorate unei serii de factori, 
dintre care menţionăm circulația sangvină şi modificările de culoare, care influențează 
proprietăţile optice şi termice ale țesuturilor. Jacques er al. (1992b) au arătat că încălzirea 
este mai mare (+ 20 °C) în eşantioanele in vivo. În consecință, cinetica ablaţiei va fi 
diferită. În tabelul 5.13 se prezintă valorile temperaturilor pe durata evoluției ablației în 
undă continuă, măsurate in vitro şi in vivo. Se observă că există o bună concordanță 
pentru temperaturile de explozie, de carbonizare şi de îndepărtare a țesutului. 

In cazul în care ablația se realizează cu vârf prin contact ($ 7.1.5), fie cu laser 
Nd:YAG, fie cu diodă laser (805 nm), distribuţia energiei înmagazinate în ţesut se 


modifică semnificativ şi în consecință şi mărimea distrugerilor în profunzimea țesutului 
(Judy er al. 1993). 
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Tabelul 5.13. Comparaţie între temperaturile caracteristice ablației în undă continuă 
in vitro şi in vivo 
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Ex-vivo In vitro In vivo 
LeCarpentier et al. (1993) _Beacco et al. (1993) _Beacco er al (1995) 
Parametri Laser argon, Laser Nd:YAG, Laser Nd:YAG, 
P=12W,t=25s, P=20W,t=10s, P=20W,t=9s, 
aortă de porc ficat de vită ficat de şobolan 
Temperatura maximă înainte 230°C 130-140 °C 135% 
de efectul „popcom” 
Temperatura de platou după = 100% = 100% = 100 %C 
explozie 
Temperatura pentru = 400°C = 430% 350°C 


îndepărtarea tesutului 


Dinamica procesului de ablație în timpul iradierii în undă continuă a fost simulată pe 
baza unui model cu diferenţe finite (Jacques 1993b, Jacques 1995a). După cum s-a arătat 
deja, ablaţia laser continuă nu este de fapt de loc continuă. Ea este un proces dinamic care 
determină o rată de ablație pseudo-continuă. 

Rolul carbonizării este important în special pentru laserii din infraroşu apropiat 
(Nd:YAG, Ho:YAG, Er:YAG, Tm:YAG, diodă laser), deoarece formarea stratului de 


e 1. pui, laser Nd:YAG carbon este importantă pentru obține- 
o i . . .. . S 
E EIEEE rea unei ablații eficiente. Carbonul 
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în experiențe în care formarea unui 


Energia depusă în stratul de carbon [(W/cm3] strat carbonizat la suprafață consti- 


Fig. 5.32. Ablaţia diferitelor țesuturi cu laseri în tuie o parte a procesului de ablaţie. 
undă continuă în funcție de rata de depozitare a Valoarea reală a ratei de depozitare 
densităţii de energie în stratul carbonizat la a densității de energie trebuie să ia 
suprafaţa țesutului (Jacques 1995a). în consideraţie rata fluenţei reală la 


suprafața țesutului şi nu iradianța aplicată. Retroîmprăştierea optică de către țesut poate 
mări rata fluenței la suprafața țesutului cu un factor de 1-4,2 ori, în funcţie de mărimea 
spotului laser (§ 4.2.2.1). 

O valoare tipică a vitezei de ablație este 0, 27 mm/s pentru Q; = 112 kW/em;, eto 
corespunde unui coeficient de absorbție al stratului carbonizat de 4a carb = = 122,3 cm”! şi 
unei iradianţe J = 916 W/em? (fascicul gaussian cu P = 90 W şi raza la 1/e? de 0,25 cm; 
cercul plin î în figura 5.32). Această iradianță corespunde unei rate a fluenţei la suprafață 
de 2,3 ori mai mare, adică 2 100 W/cm? (pe baza simularii Monte Carlo). În figură s-a 
prezentat cu linie întreruptă previziunile unei teorii simple a fterberii, care presupune că 
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toată energia depozitată în stratul de carbon este utilizată pentru fierberea apei şi că 
îndepărtarea de masă aproximează ablaţia țesutului: 


E lo 3 PR 


Ha carb 
Val em/ s] = ——— =, 5.48) 
[ J 2600J / cm? ( 


unde de-a este grosimea mediată în timp a stratului de carbon [cm]. Parametrul de-a, a fost 
presupus în figură ca fiind 2,5 sau 10 um. Deşi acest model este foarte simplu, el aproxi- 
mează bine comportarea țesutului în porţiunea centrală a figurii. 

Modelul cu diferenţe finite ia în consideraţie următoarele aspecte ale problemei com- 
plexe de interacţie laser-ţesut: transportul radiaţiei laser şi înmagazinarea energiei; difuzia 
termică; difuzia apei spre suprafață; evaporarea apei de la suprafață; deshidratarea; 
carbonizarea; vaporizarea explozivă; îndepărtarea masei de țesut. Valorile de referință 


(cele mai bune estimări ale parametrilor pentru a reproduce rata de ablație experimentală) 
sunt listate în tabelul 5.14. 


Tabelul 5.14. Valorile de referinţă ale parametrilor utilizați în modelul cu diferenţe finite 


Parametru Simbol Unităţi Valoare 
Iradianţa laser Io W/cm 916 


Pragul de ablație explozivă PL, J/cm’? 2 200 
Pragul pentru carbonizare Qh J/cm? 500 
Pragul de hidratare pentru carbonizare Wearb g/cm? 0,3 
Rata de modificare a absorbției la carbonizare Oa carb Ôt cm'!/s 500 
Absorbţia stratului complet carbonizat Ha cart cm” 122 
Coeficientul de auto-difuzie a apei Kg apa cm?/s 6,7:109 
Treapta de timp a modelului At S 2,5:102 
Treapta pentru adâncimea de ablaţie Az cm 9,1102 
Absorbţia țesutului ha cm” 0,3 
Împrăştierea țesutului u, cm”! 100 


Anizotropia împrăştierii țesutului g - „0,90 


Parametrii optici corespund iradierii ficatului de vită cu un laser Nd:YAG în undă 
continuă (1,06 um). Parametrii ka ape Ha car Qcars Wearb, Olla car & şi pL, prezintă o 
importanță deosebită. Rezultatele simulării arată că în primele 2,6 s de iradiere, stratul de 
la suprafața țesutului este încălzit la 100 °C, după care temperatura la suprafață se 
menține la această valoare pe durata evaporării. Evaporareadeshidratează un strat super- 
ficial de 200 um. La 2,6 s, suprafaţa este complet deshidratată şi continuarea iradierii 
determină ca densitatea de energie la suprafață (adică temperatura) să crească brusc. 
Aproape imediat intervine carbonizarea țesutului. În prezența carbonului, înmagazinarea 
energiei laser la suprafață creşte dramatic. Când densitatea de energie la suprafață atinge 
pragul de vaporizare presupus (2 200 J/cm:), stratul Superior al țesutului este ejectat 
exploziv. Grosimea stratului ejectat depinde de gradientul de hidratare din țesut, deoarece 
vaporizarea explozivă necesită nu numai o temperatură ridicată, dar şi existenţa unei 
cantități de apă care poate fi vaporizată. Pe această bază se dezvoltă o viteză de ablaţie 
pseudo-continuă. După fiecare ejectare a țesutului prin vaporizare explozivă urmează o 
întârziere, pentru ca noua suprafață expusă iradierii să fie deshidratată şi carbonizată 
din nou. Acest ciclu de deshidratare, carbonizare, creştere a temperaturii şi vaporizare 


explozivă se repetă iar şi iar. Aşadar, ablația este discretă, dar se remarcă o viteză de 
ablație medie. 
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Figura 5.33 prezintă evoluţia în timp a hidratării (W) şi a evaporării (E). Suprafața 
este deshidratată lent, iar evaporarea scade încet. La 2,6 s, suprafața este .uscată şi începe 
carbonizarea. După iniţierea carbonizării, încălzirea suprafeţei este ridicată, conţinutul de 
apă este mic, iar evaporarea este mare. 


Viteza stării, 
pseudo- continue =0,0107cm/s 
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Fig. 5.33. Evoluţia în timp a Fig. 5.34. Evoluţia în timp a poziţiei 
hidratării (W) şi a evaporării (E) frontului de ablaţie (f) şi a vitezei 
țesutului, calculate pe baza instantanee (V) la suprafața țesutului, 
modelului cu diferenţe finite calculate pe baza modelului cu diferențe 
(Jacques 1995a). finite (Jacques 1995a). 


Evoluţia în timp la suprafața frontală a țesutului este prezentată în figura 5.34. 

Mişcarea suprafeței frontale determină o viteză de ablaţie. Se prezintă de asemenea viteza 
de ablaţie instantanee, care rezultă în urma unor evenimente discrete de ablaţie la fiecare 
48 ms şi care îndepărtează circa 5 um de țesut la fiecare eveniment. Iniţial ablaţia este 
haotică, dar ulterior se stabilizează ca o viteză de ablație pseudo-continuă. Viteza de 
ablație medie este dată de panta dreptei ce reprezintă poziția suprafeţei frontale în funcție 
de viteza pseudo-continuă, care este de aproximativ 0,0107 cm/s. 
„Modelul cu diferenţe finite permite determinarea sensibilităţii fiecărui parametru asu- 
pra ablaţiei. Există trei parametrii care, atunci când sunt măriţi, determină o viteză de 
ablaţie mai mare. Aceşti parametri sunt: limita inferioară a conținutului de apă care per- 
mite iniţierea carbonizării (Wears), rata de carbonizare indicată de modificarea absorbției 
optice în unitatea de timp pe durata fazei de carbonizare (Gu, ca/8 £) şi coeficientul de 
difuzie al apei în țesut (fa apa). Alţi doi parametri au o influență scăzută asupra ratei de 
ablaţie. Aceştia sunt densitatea de energie de prag pentru carbonizare (Oare) şi pragul de 
ablaţie explozivă (pl), care au un efect scăzut asupra Vitezei de ablaţie la valori mari, 
dar, la valori scăzute, ablaţia este stopată când vaporizarea are loc prea uşor şi este 
îndepărtată întreaga cantitate de carbon. 


5.4.3.3. Ablaţie cu doi laseri 
aj tă Eta ma i 

Printre cele mai importante probleme în ablaţia laser sunt maximizarea ratei de ablaţie 
cu minimizarea simultană a distrugerilor colaterale, mărirea selectivității şi îmbunătățirea 
preciziei procesului de interacție, Ablaţia cu două fascicule laser cu lungimi de undă diferite 
(interactie de bandă largă, efect de sinergie) poate constitui o soluţie a acestei probleme. 

Una dintre primele încercări efectuată cu o combinaţie de laseri cu CO; şi Nd:YAG a 
fost.realizată de Meyer și Haverkampf (1982). Folosind un prototip de terminal laser care 
a combinat fasciculul focalizat al unui laser cu CO, de 60 W şi fasciculul defocalizat al 
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unui laser cu Nd:YAG de 80 W s-a realizat o serie de rezecţii parţiale ale ficatului. 
Zonele necrotice au fost reduse semnificativ, iar radiaţia laserului cu Nd:YAG a avut o 
acțiune hemostatică eficientă, 

Laseri cu lungimi de undă multiple au fost dezvoltați recent pentru aplicaţii diverse, 
având avantajul unei flexibilităţi îmbunătățite şi a reducerii costurilor asociate. Aceste sisteme 
combinate includ laserii cu Nd:YAG/armonica a doua a acestui laser (1064/532 nm), laserii cu 
CO/XeCl (10 600/308 nm), laserii cu alexandrit/armonica a doua a acestui laser (750/375 nm), 
laserii cu argon/Nd:YAG (488 sau 514/1064 nm), laserii cu CO;/Nd:Y AG (10 600/1 064 nm), 
laserii cu ArF/Ho:Y AG (193/2 100 nm), laserii cu Nd:YAG/Ho:YAG (1 064/2 100 nm), 
precum şi laserii cu Ho:YAG/Er:YSGG (2 120/2 790 nm) sau alte combinaţii de laseri. 

Să examinăm mai întâi rezultatele studiilor efectuate de Izatt et al (1991) cu 
impulsuri secvențiale emise de doi laseri cu Nd:YAG în. regim declanşat, ce emit impul- 
suri cu durata de 7,5 ns la frecvență de 10 Hz. În experienţele cu o singură lungime de 
undă s-a utilizat armonica a treia a fiecărui laser (A = 355 nm). Pentru experiențele cu două 
lungimi de undă, un laser cu Nd:YAG a funcţionat pe armonica a doua (A = 532 nm), iar 
celălalt pe armonica a treia (A = 355 nm). Separarea în timp a impulsurilor laser de la cei 
doi laseri s-a realizat cu un circuit electronic de întârziere variabilă. Fiecare impuls are o 
expunere radiantă mai mică decât valoarea pragului de ablaţie, astfel că două impulsuri 
complet suprapuse au o expunere radiantă aproape dublă față de prag, în timp ce impulsuri- 

le separate de timpi lungi nu au nici un efect. Ca țesut ţintă s-a utilizat osul (gambă de vită). 
Ablaţia cu impulsuri secvențiale a arătat că adâncimea craterului nu este sensibilă la 
separări ale impulsurilor de până la 100 ns, după care scade monoton până la zero în 
cazul unei separări a impulsurilor de 10 ms (6 decade), indicând că mecanismele fizice în 
competiţie se combină pentru a prelua şi disipa energia depozitată de primul impuls sau că 
apar modificări tranzitorii ale proprietăţilor optice şi/sau termice ale țesutului care modulează 
îinmagazinarea de energie şi/sau procesele de disipare. Ablația cu impulsuri secvențiale cu 
două lungimi de undă prezintă aproximativ aceeaşi comportare temporală ca în cazul 
experiențelor cu o singură lungime de undă. Adâncimea craterului creşte dacă se măreşte 
expunerea radiantă a oricărui impuls. În comparație cu ablaţia cu o singură lungime de undă, 
adâncimea craterului este aproximativ o pătrime, pentru toți timpii de întârziere, în con- 
cordanță cu coeficientul de atenuare mai mic la A = 532 nm față de 4 = 355 nm. S-a demon- 
strat faptul că două impulsuri sub prag de lungimi de undă diferite pot fi combinate pentru a 
abla țesutul cu caracteristicile determinate de lungimea de undă absorbită mai puternic. 
Lungimile de undă emise «de laserul cu Nd:YAG şi de armonica a doua a sa 
(1 064/532 nm) combină coagularea adâncă indusă de radiația penetrantă cu A = 1 064 nm 
şi îndepărtarea de țesut cu radiaţia având A = 532 nm (Schmidlin et al. 1996). lradierea 
s-a efectuat secvențial, mai întâi cu radiaţia de 1 064 nm şi apoi cu 532 nm, cu diferite 
combinaţii de puteri între cele două lungimi de undă, dar păstrând puterea totală 
constantă (40 W), Adâncimea craterului de ablaţie este maximă (până la 53 % mai mare 
față de toate celelalte lungimi de undă) în condiţii de iradiere 20 W/20 W, la o energie 
totală de 3,6 kJ. În schimb, nu se remarcă vreo diferență semnificativă a volumului 
leziunii tisulare pentru diferite combinaţii de lungimi de undă. Această comportare se 
explică prin procesul de interacție modificat, între fasciculul laser de 532 nm şi țesutul 
coagulat anterior cu radiaţia de 1 064 nm. Iradierea cu lungimea de undă de 1 064 nm 
produce modificări ale proprietăţilor optice şi termice ale țesutului. Modificarea proprie- 
tăţilor optice schimbă distribuţia înmagazinării energiei laser în tesut, astfel că radiația de 
532 nm este mai puţin absorbită şi împrăștiată mai mult. Modificarea proprietăților ter- 
mice conduce la o creştere a temperaturii în țesut, în zona iradiată. Prin urmare, 
adâncimea zonei coagulate și adâncimea craterului sunt mărite datorită confinării căldurii 
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de către țesutul denaturat înconjurător, Denaturarea inițială a țesutului cu radiația 
laserului cu Nd:YAG reduce difuzia termică laterală, crescând astfel temperatura în zona 
de impact. Aceasta conduce la o rată mărită de vaporizare a țesutului cu fasciculul de 532 
nm pe direcția înainte, rezultând un crater mai profund, Aşadar, iradierea cu două lungimi 
de undă (1 064 şi 532 nm) induce un proces specific de denaturare, care este mai 
directional, rezultând o adâncime totală a leziunii mai mare. 

Neev şi Lee (1996b) descriu o nouă procedură pentru mărirea eficienţei ablaţiei ţe- 
sutului prin aplicarea simultană a doi laseri sincronizaţi. Această tehnică este numită de 
autori ablație asistată de încălzire ciclică, în care unul din laseri poate fi înlocuit cu o 
sursă de căldură localizată, alternativă. Metoda combină funcţionarea sincronă a două 
surse laser separate: un laser primar (P) şi un laser secundar (S). Laserul P funcționează la 
un nivel coborât de expunere radiantă, sub pragul de distrugere. Nivelul expunerii ra- 
diante trebuie să fie totuşi suficient de mare pentru a induce în material temperaturi 
ciclice şi stres modulat. Al doilea laser (S) furnizează suficientă energie pentru a realiza un 
compromis între integritatea țesutului înconjurător şi îndepărtarea prin ablație a mate- 
rialului. Energia acestui laser poate fi mai mare sau mai mică decât pragul de ablație. Prin 
asigurarea unui timp suficient de lung între impulsurile laserului P pentru disparea căldurii, 
se minimizează creşterea temperaturii în regim continuu (10 °C pentru dentină, 25 °C pentru 
material anorganic), sub nivelul necesar pentru denaturarea sau distrugerea permanentă. 

În calitate de laser primar s-a utilizat un laser cu 

(a) 3 CO, în regim superpuls ($ $.4.5.5.9), cu durata impul 

23 sului de 150 us şi o separare între impulsuri de 3 ms. 
Aceasta asigură relaxarea termică completă între im- 
pulsuri. Pentru ablația dentinei s-a selectat un tren de 
impulsuri (macroimpuls) cu durata de 200 ms, care 

aul conține 67 de impulsuri laser. Impulsul laserului se- 


XeCie CO2 E XeCleinaur cundar s-a aplicat după 100 ms de la începutul macro- 
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(b) 1 impulsului. Parametrii de iradiere pentru laserul S în 
1,2 cazul ablației dentinei au fost următorii: laser cu ex- 
za! cimer XeCl cu durata impulsurilor de 15 ns, ce emite 
3 ES un fascicul cu profil rectangular (1 x 3 mm2); energie 
a E A 13,4 mJ/impuls (450 mJ/cm”), care este cu puțin peste 
2 02 pragul de ablație al acestui laser. 
SE Rezultatele ratelor de ablație pentu combinatia 
o XeCl+CO2  XeClsingur acestor doi laseri sunt prezentate în figura 5.35. Mărirea 


ratei de ablaţie rezultă cu claritate din figura 5.35a. 
Pentru o putere medie a laserului P de 12 W, tempera- 
tura a atins numai 35 °C, sub pragul modificărilor fizice 
ale țesutului. Când laserul S funcționează singur, rata de 
ablație a fost de (1,09 + 0,14) um/impuls. Dacă se 
activează laserul P, rata de ablaţie atinge o valoare mai 


Rata de ablație 
[um impuls ) 
O Nr o o 


Ablație asis- Control mult decât dublul acesteia: (2,43 + 0,24) um/impuls. 
(ele cf Efectul încălzirii ciclice a fost demonstrat şi în 
ciclică eşantioane de dentină deshidratată (figura $.35b). Pa- 
Fig, 5.35. Rata de ablaţie pe rametrii laserului S au fost menținuţi aceiaşi, iar 
impuls, cu şi fără încălzire ciclică. energia laserului P a fost mărită cu un factor de şase. 
pentru: (a) dentină proaspătă, Se observă şi în acest caz o mărire a ratei de ablaţie: 


(b) dentină deshidratată, (c) sticlă (0,86 0,05) um/impuls cu laserul S singur şi (1,16 + 


0,05) um/impuls, pentru încălzire cieli i O demon- 


(Neev şi Lee 1996b). 
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strare şi mai clară a acestui efect s-a făcut pentru un material anorganic prin ablaţia plă- 
cilor din sticlă feias S so În acest caz laserul S este un laser cu Nd:YAG la 1,06 um 
în regim de cuplare a modurilor. Durata impulsurilor a fost de 80 ps, mărimea spotului 
fasciculului a fost 1,1 mm, iar energia impulsului de 18,2 mJ. Selectarea parametrilor 
optimi pentru laserii P şi S şi energia minimă a laserului S care încă asigură o rată de 
ablaţie maximizată trebuie să se facă pentru fiecare caz în parte. 

Avantajele majore ale acestei metode sunt: eficiența de ablaţie a laserului S este 
mărită semnificativ; laserul P funcționează sub pragul de distrugere, contribuind în ace- 
laşi timp la micşorarea energiei laserului S necesară pentru realizarea ablaţiei. Este po- 
sibil şi regimul de ablaţie în care ambii laseri funcţionează sub pragul de ablaţie. O astfel 
de funcționare este utilă, deoarece efectul de ablaţie se obține numai când cei doi laseri 
sunt suprapuşi temporal (distrugerile vor apărea numai în zona de suprapunere dorită). În 
plus, se pot realiza reducerea distrugerilor colaterale şi transmisia îmbunătățită prin fibre 
optice datorită energiei mai scăzute a impulsurilor laser. 

Un sistem laser cu două lungimi de undă din infraroşu destinat ablaţiei eficiente a 

țesutului în mediu lichid ($ 5.4.2.7.2) a fost realizat prin cuplarea simultană a radiației 
laserilor cu Ho:YAG (2,12 um) şi Er:YSGG (2,79 um) în aceeaşi fibră din fluorură de 
zirconiu (ZrF,) ($ 7.1.4) (Pratisto et al. 1995, Pratisto er al. 1996b). Acest sistem laser a 
fost optimizat pentru aplicații medicale, permițând o eficiență şi precizie ridicată la 
secționare, deoarece distrugerile în țesuturile adiacente sunt minimizate. Ablaţia țesutului 
în apă sau mediu sangvin este posibilă datorită generării la capătul fibrei a unei bule cu 
vapori ce joacă rolul unei cavități care transmite radiația laser. Mărimea şi durata acestei 
bule sunt determinate de coeficientul de absorbţie şi de durata impulsului laser. Prin 
urmare, radiațiile cu lungimile de undă de 2,12 um şi 2,79 um, care posedă adâncimi de 
penetrare în apă de 400 um (4a apa = 25 cm) şi respectiv 4 um (la apa = 2 500 cm! 1) pre- 
zintă diferențe clare în ceea ce priveşte mărimea, geometria şi timpul de viață al bulelor, 
precum şi amplitudinea semnalelor tranzitorii acustice asociate cu formarea şi colapsul 
bulei. Acest sistem cu doi laseri combină avantajele ambelor lungimi de undă. 

Laserul cu holmiu asigură o bulă de dimensiuni mari, cu un timp de viaţă lung, care 
îndepărtează apa între capătul fibrei şi ţesut, deschizând astfel un canal. De asemenea, 
această lungime de undă este adecvată coagulării țesutului. Lungimea de undă a laserului 
cu erbiu prezintă o eficiență de ablație mai mare a țesutului şi precizie la secţionare, dacă 
radiaţia nu este atenuată la trecerea prin apă. 

Ambii laseri funcționează în modul de oscilație liberă la o frecvență de repetiţie a 
impulsurilor de 4 Hz şi o energie de până la 1 J/impuls. Durata impulsului laser poate fi 
ajustată între 100 us şi 1 ms. Laserii pot emite fie simultan, fie cu o întârziere predefinită 
între impulsurile laser cu lungimi de undă diferită. Ambele fascicule au fost suprapuse 
coliniar şi focalizate cu o lentilă de CaF; (/= 50 mm) în fibra de ZrF, cu miezul având un 
diametru de 350 um şi o apertură numerică de- 0,2. Radiația laserului cu holmiu (2,12 um) 
poate fi transmisă prin fibre cu OH scăzut, ceea ce face ca această lungime de undă să fie 
atractivă pentru aplicaţiile minim invazive; în schimb, radiaţia laserului cu erbiu (2,79 sau 
2,94 um) nu poate fi transmisă prin fibrele standard din cuarț cu OH scăzut, datorită 
atenuării lor mari, de 1 dB/cm la această lungime de undă, Soluţia aleasă a fost o fibră din 
ZrF4, care are o atenuare de 10 dB/km la 3 um. Din păcate, această fibră este friabilă, 
higroscopică şi extrem de sensibilă, putând fi distrusă uşor prin contaminare la capătul 
său, cu material ejectat în timpul ablaţiei laser. Aceste probleme pot fi eliminate prin 
protejarea fibrei cu o bucată de fibră din cuarţ cu OH scăzut plasată la capătul ei sau cu 
un sistem de lentile din safir (Helfer et al, 1994), 

Datorită absorbției ridicate a radiaţiei laser de 2,79 um în apă, energia este înmaga- 
zinată local într-un strat foarte subțire în faţa capătului fibrei. Aceasta conduce la o for- 
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mare explozivă a bulei pe durata primului vârf al impulsului laser. Odată ce se formează 
bula iniţială, energia următoarelor vârfuri din impulsul laser de 400 us se transmite fără o 
absorbție semnificativă prin bula cu vapori de apă şi astfel creează un canal alungit în apă. 
Datorită expansiunii laterale mici, canalul implodează pe durata impulsului laser (la 320 us 
de la începutul său). Colapsul timpuriu arată că numărul de molecule ce se condensează 
pe peretele bulei depăşeşte rata de evaporare, Restul energiei din impuls formează un nou 
canal şi o a doua implozie. În aceste condiţii, până la 75 % din energia iniţială a impul- 
sului este pierdută pentru redeschiderea repetată a canalului de 1 mm. Așadar, impulsul 
laserului cu erbiu nu poate fi utilizat efectiv pentru ablaţia țesuturilor în mediu lichid. 

Bula creată de laserul cu holmiu ce emite un impuls cu energia de 100 mJ și durata de 
200 us prezintă o formă semnificativ diferită. Datorită coeficientului de absorbţie mai 
mic de 100 de ori față de lungimea de undă a laserului cu Er;YSGG, energia laser este 
depozitată într-un volum mare, dat de adâncimea de penetrare optică a radiaţiei (400 um) 
şi de diametrul miezului fibrei (350 um). Deoarece coeficientul de absorbţie este scăzut, 
este necesar un timp mai lung pentru depozitarea densităţii de energie necesară pentru 
vaporizare, Aceasta conduce la formarea bulei mai puţin explozivă şi cu întârziere. În cazul 
parametrilor laser particulari de mai sus, bula se formează după 80 us, are o formă aproape 
sferică şi este de mărime apreciabilă. Această bulă este caracterizată de un timp de viață mai 
lung decât durata impulsului. S-a arătat că cu cât bula este mai mare şi mai sferică, cu atât 
este mai lung timpul de viață al bulei şi mai puternic semnalul acustic la implozie. 

Ideea ablaţiei în mediu lichid cu aceşti doi laseri este de a utiliza mai întâi impulsul 
laserului cu holmiu pentru preîncălzirea stratului de apă din fața canalului şi apoi impul- 
sul laserului cu erbiu, care se transmite prin bula cu vapori de apă creată de laserul cu 
holmiu. În consecință, impulsurile laser combinate creează un canal de formă cilindrică, 
mai adânc şi mai regulat decât în cazul numai a impulsului laserului cu erbiu. Totuşi, 
combinația de impulsuri nu extinde timpul de viață al bulei. Cu toate acestea, datorită 
vitezei mai mari de realizare a canalului, procentul energiei laserului cu erbiu transmisă 
printr-un strat de apă de 1 mm este mărit la aproape 50 %. 

Cele două procese diferite de formare a bulei sunt separate când impulsul laserului cu 
erbiu este întârziat față de impulsul laserului cu holmiu. În primele 100 us ale impulsului 
laserului cu holmiu se generează o bulă sferică cu vapori de apă, cu un timp de viaţă de 
câteva sute de us, prin care se poate transmite radiaţia laserului cu erbiu. Unda de pre- 
siune la colapsul canalului alungit format de cele două impulsuri este ceva mai mică 
decât presiunea de colaps a bulei induse numai cu laserul cu holmiu, datorită perturbării 
geometriei sferice. Semnalul de presiune confirmă că cea mai mare parte a energiei 
impulsului laserului cu erbiu este transmisă înaintea colapsului canalului cu vapori de” 
apă. Acest lucru este confirmat şi de măsurătorile de transmisie, care arată că 80-90 %` 
din energia impulsului laserului cu erbiu poate fi transmisă printr-un strat de apă de 1 mm 
şi este disponibilă pentru ablaţia țesutului. 

Dezvoltarea temporală a adâncimii canalului măsurată prin fotografiere rezolută în 
timp este arătată în figura 5.36. Se observă că bula indusă de laserul cu holmiu începe să 
crească după 50 us, are o adâncime de 1 mm după 100 us şi atinge maximul (1,5 mm) la 
sfârșitul impulsului de 200 us, În schimb, bula indusă de laserul cu erbiu începe să 
crească chiar la începutul impulsului, Datorită absorbției mai puternice a radiaţiei lase- 
rului cu erbiu în apă, viteza de producere a bulei la începutul formării sale este dublă față 
de aceea a bulei formată de impulsul laserului cu holmiu. După primele 100 us, creşterea 
adâncimii canalului se încetinește, rezultând o adâncime maximă a canalului de 3,5 mm. 
Până la acest moment (300 us după începutul impulsului laser), canalul a implodat cel 


4 puţin o dată, ceea ce împiedică creşterea în 
| plus a canalului, datorită faptului că restul 
energiei impulsului este utilizată pentru re- 
deschiderea canalului. 

Când ambele impulsuri laser sunt transmise 
prin aceeaşi fibră cu o întârziere de 100 us, 
între laserul cu holmiu mai întâi şi apoi 
laserul cu erbiu, adâncimea canalului este în 
esenţă o suprapunere a graficelor obținute de 
la fiecare laser separat, dar cu începutul 
graficului pentru laserul cu erbiu deplasat cu 
100 ps. Pe durata primelor 100 us impulsul 
laserului cu holmiu produce un canal de 1 
mm, prin care se transmite impulsul laserului 
cu erbiu, permiţând realizarea unui canal cilin- 
dric adânc, cu adâncimea totală de 5,5 mm. La 
aproximativ 350-400 us după începutul im- 
pulsului laserului cu holmiu, canalul adesea 
implodează parțial, la tranziția între bulele 
induse de cei doi laseri. 

Profilurile intensităților iniţiale şi trans- 
mise, precum şi semnalele de presiune cores- 
punzătoare ale sistemului cu doi laseri sunt 
prezentate în figura 5.37. Graficele (a) şi (b) 
prezintă impulsurile inițiale ale laserilor cu 
holmiu și respectiv erbiu, întârziate cu 100 us. 
Semnalele transmise ale impulsurilor celor 
doi laseri sunt arătate în graficele (c) şi (d). 
Intensitatea laser slabă înregistrată chiar la 
începutul impulsului laser reprezintă acea 
parte a radiaţiei laser care se transmite chiar 
printr-un strat de apă cu grosimea de 1 mm 
ca rezultat al absorbției relativ slabe a radia- 
ției de 2,12 um prin apă (pentru adâncimea 
de penetrare optică de 400 um, circa 8 % din 
'nergia laser va fi transmisă printr-un mili- 
metru de apă). ` 

După deschiderea completă a canalului, 
~30 us înaintea sfârşitului impulsului lase- 
rului cu holmiu (marcat în figura 5,37c cu o 
săgeată), o mică cantitate din radiația lase- 
rului cu holmiu (< 15 %) este transmisă prin 
canalul deschis. Pentru scopuri practice, 
aceasta înseamnă că numai o mică parte din 
energia laserului cu holmiu este disponibilă 
pentru ablaţia țesutului când fibra este 


plasată la 1 mm de ţintă (van Leeuwen et al, 
1991b), 
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Fig. 5.36. Reprezentarea adâncimii canalului 
în funcţie de timp. Canalul este produs la capă- 
tul fibrei plasată în apă, de către impulsul la- 
serului cu holmiu cu E = 100 mJ şi Tp = 200 us 
(A), un impuls al laserului cu erbiu cu 
E = 100 mJ şi z, = 400 us (e) sau o combina- 
ție a ambilor laseri, în care impulsul laserului 
cu erbiu este transmis cu o întârziere de 100 us 
față de impulsul laserului cu holmiu (x) 

(Pratisto et al. 1996b). 
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Fig. 5.37. Reprezentări ale profilurilor 
temporale ale intensității şi semnalele de 
presiune corespunzătoare ale laserilor cu 

holmiu şi erbiu (întârziere 100 us), 
corespunzătoare unei distanţe de 1 mm între 
vârful fibrei şi țintă: (a) impulsul iniţial al 
laserului cu holmiu; (b) impulsul inițial al 
laserului cu erbiu; (c) semnalul transmis al 
laserului cu holmiu; (d) semnalul transmis al 
laserului cu erbiu (71 % din energia iniţială); 
(e) semnalele de presiune corespunzătoare 
(Pratisto et al. 1996b). 
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O comparaţie între graficul (b), impulsul iniţial al laserului cu erbiu şi graficul (d), 
radiația laserului cu erbiu transmisă prin canalul deschis de impulsul laserului cu holmiu 
arată că în acest caz 70-80 % din energia laserului cu erbiu poate fi transmisă şi este 
disponibilă pentru ablație. Acest lucru este confirmat şi de semnalul de presiune din 
graficul (e), care demonstrează că semnalul puternic de presiune ce arată colapsul 
canalului de vapori apare pentru prima. dată la = 430 us după începutul impulsului 
laserului cu holmiu, adică când impulsul laserului cu erbiu este aproape terminat. 

Sistemul laser cu două lungimi de undă a fost testat clinic pe menisc în mediu lichid. 
Minimizarea presiunii induse de laser se obține când țesutul este iradiat la un unghi de 
30%, deoarece amplitudinea undei de presiune de implozie şi deci şi posibilitatea 
distrugerilor fotomecanice pot fi reduse dacă unghiul de iradiere este micşorat de la 90” la 
30%. Geometria inițial simetrică a bulei devine puternic distorsionată de produsele de 
ablație ejectate perpendicular pe suprafața țesutului. Presiunea indusă de un impuls al 
laserului cu holmiu cu durata de 250 us (F = 354 J/em?) scade de la 170 bari (măsurată la 
o distanță de 1 mm) la ~ 90 bari când unghiul de incidență este micşorat de la 90° la 30° 
(Asshauer et al. 1996b). 

Adâncimea craterului în menisc creşte de la 450 um (un singur impuls al laserului cu 
erbiu) la 1 120 um când impulsul laserului cu holmiu este folosit pentru crearea canalului 
cu vapori între vârful fibrei şi suprafața țesutului. Zona de țesut modificată termic de-a 
lungul peretelui craterului după iradierea numai cu laserul cu erbiu este între 20 şi 50 um. 
O zonă colaterală comparabil mai mică de țesut distrus termic se găseşte şi în cazul 
iradierii cu sistemul laser cu două lungimi de undă, când impulsul laserului cu erbiu este 
întârziat. În schimb, când impulsurile laserilor cu holmiu şi erbiu sunt aplicate simultan, 
se observă o zonă de țesut cu distrugere termică de 100-150 um. Cu toate acestea, această 
zonă este mai mică de 5 ori decât cea măsurată în cazul unui singur impuls al laserului cu 
holmiu la ablaţia cartilajului (Asshauer er al. 1996b, Trauner er al. 1990). Deoarece zona 
de coagulare datorită interacției laserului cu holmiu cu țesutul este de 10-20 ori mai mare 
decât zona de distrugere asociată laserului cu erbiu, laserul cu holmiu trebuie folosit 
exclusiv pentru crearea canalului cu vapori de apă. Interesant de remarcat că nu s-au 
observat semne de distrugere mecanică a țesutului, ca ruperea sau disecţia țesutului. 
Totuşi, este posibil ca distrugerile în țesut cauzate de unda de presiune să determine un 
răspuns biologic care nu este vizibil în experienţele efectuate in vitro. 

Pe baza observaţiilor descrise mai sus se pot trage câteva concluzii privind ablaţia cu 
doi laseri în mediu lichid. , ; 

a) Setul de parametri optimi ai sistemului laser cu două lungimi de undă constă 
dintr-un impuls al laserului cu holmiu cu o energie suficientă pentru a crea un canal cu 
vapori suficient de lung ca să acopere distanța fibră-țesut, urmat de un impuls întârziat al 
laserului cu erbiu, care este transmis prin canal pentru a abla țesutul. 

b) Amplitudinea undei de presiune la colaps după impactul sistemului laser cu două 
lungimi de undă este determinată de presiunea asociată imploziei bulei generată de un 
singur impuls al laserului cu holmiu, Pentru a minimiza unda de presiune şi deci distru- 
gerile mecanice nedorite în țesut şi în fibra optică, mărimea bulei indusă de laserul cu 
holmiu trebuie să fie menţinută mică. 

c) Pentru a obţine transmisia unei cantităţi de energie cât mai mare a laserului cu 
erbiu, durata impulsului laserului cu erbiu nu trebuie să fie mai mare decât timpul de 
viață al bulei cu vapori creată de laserul cu holmiu, Singurul factor limitativ în energia 
impulsului laserului cu erbiu este pragul de distrugere al fibrei din ZrR,, care este de 
aproximativ 1 MW/em?, 
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d) În funcție de rezultatul clinic dorit, este posibil să se aleagă orice combinație de 
lungimi de undă, durate ale impulsului şi timpi de întârziere între diferitele impulsuri 
laser. Acest sistem laser poate fi considerat ca un prim pas către un instrument medical 
multifuncțional. 


5.4.3.4. Dinamica produselor de ablaţie 


Studiile privind dinamica produselor ejectate în timpul ablaţiei (vapori de apă şi 
fragmente de țesut) sub forma unui nor de fum sunt utile pentru înțelegerea procesului de 
ablaţie şi pentru verificarea modelelor de ablaţie elaborate. 

Dinamica produselor de ablaţie ejectate de la suprafața țesutului a fost studiată prin două 
metode: o tehnică de sondă-probă optică şi fotografierea flash (Walsh şi Deutsch 1991a). 
Ambele metode permit măsurarea vitezei frontului norului de fum, prin înregistrarea 
evoluției procesului de ablație în primele câteva sute de nanosecunde după impulsul de 
ablație cu durata de 90 ns. Tehnica sondă-probă optică oferă informaţii despre efectul 
fiecărui microimpuls din trenul de impulsuri emis de laserul cu Er:YAG când funcționează 
în regimul de oscilație liberă. Metoda fotografierii flash este folosită pentru obținerea unor 
informații adiționale privind mărimea particulelor şi existența undelor de şoc în aer. 

Produsele de ablație ejectate în timpul ablaţiei cu laserul Er:YAG a țesuturilor moi 
(piele umană abdominală) şi dure (osul parietal de cobai) au fost înregistrate prin foto- 
grafiere. Fotografiile flash au fost luate cu laserul funcționând fie în modul de oscilație 
liberă, caz în care fasciculul laser constă dintr-o serie de aproximativ 20 de microimpul- 
suri cu durata de 1 us ce fac parte dintr-un macroimpuls cu durata de 250 us, fie în modul 
declanşat, când se emite un singur impuls cu durata de 90 ns. În cazul laserului ce funcţio- 
nează în regim declanşat, diametrul spotului a fost de 350 um (la 1/e? din maxim), iar ener- 
gia pe impuls de (25 + 5) mJ. Rezultă o expunere radiantă medie de aproximativ 26 J/cm’. 
Pentru experiențele efectuate cu laserul în regim de oscilație liberă, fasciculul a avut 
diametru de 1,1 mm la jumătate din maxim. Energia a 
fost de (500 + 5) mJ/impuls, rezultând o expunere ra- 
diantă de aproximativ 53 J/em?. 

Norul de fum a fost observat după 250 ns de la în- 
ceputul impulsului laserului declanşat de 90 ns. Aşa- 
dar, nu are loc o ejecție a produselor de ablaţie pe 100 
durata impulsului laserului declanşat. Fotografiile au 
arătat că la început un nor dens de material părăseşte 
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rapid suprafaţa țesutului. În acest nor, particulele ejec- 21% 
tate au un diametru sub 20 um, dar, ulterior, se pot > 
vedea şi particule cu mărimea de 20-50 um. Odată cu $ 
evoluția în timp a procesului de ablație, frontul norului € 


de fum, care constă din particule, va rămâne în urmă şi 100 
se va separa de frontul undei de şoc, care constă din- 
tr-o suprafață de separație cu discontinuitatea presiunii, Fig 5.38. (a) Evoluția în timp a 
Această suprafață este cauzată de modificarea indicelui poziţiei frontului norului de fum 
de refracție de-a lungul frontului undei de şoc, ejectat după iradierea țesutului 
Rezultatele experimentale sunt sintetizate în figura . (Piele) cu laserul Er:YAG în regim 
5.38. În figura 5.38a se arată poziţia frontului norului declanşat; (b) Evoluţia în timp a 
de fum în timp, care coincide cu frontul undei de şoc Pozitii fontului undei de şoc după 


în primele momente ale ejectării materialului, în timp gi jan annaa 


(b) 


Timp ns) 


ce figura 5.38b prezintă poziţia frontului undei de şoc (Walsh şi Deutsch 199ta). 
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în timp, care se situează în unele cazuri în fața frontului norului de fum. Timpul între 
începutul impulsului laser şi momentul când produsele de ablație încep să părăsească 
suprafața țesutului a fost de 281 ns. Viteza medie a frontului norului de fum a fost de 
(1 413 + 78) m/s, în timp ce viteza undei de şoc a fost de (1 615 + 168) m/s. Faţă de 
viteza sunetului în aer (345 m/s), vitezele atinse de cele două fronturi depăşesc de peste 
4 ori această valoare (Mach 4). 

Ablaţia dermei umane cu laserul cu Er:Y AG în regim de oscilație liberă dă rezultate 
diferite. După un microimpuls, adică după 2,5 us de la începutul macroimpulsului, apare 
norul de fum. La mijlocul macroimpulsului (65-165 us) se observă o îndepărtare consi- 
derabilă de material. Chiar şi după terminarea macroimpulsului, adică la 315 us după 
începutul macroimpulsului şi 90 us după terminarea acestuia, se înregistrează ejecţia de 
material. După | ms se observă încă norul de fum lângă suprafață, dar ablaţia a încetat. 
Fotografiile luate la momentele 65 şi 92 us indică o ejecție intermitentă (pachete) de nori 
mai denşi de material. 

S-a studiat în continuare ablația osului parietal de cobai cu laserul cu Er:YAG în 
regim de oscilație liberă. După un microimpuls, la 5,8 us după începutul macroimpul- 
sului, se observă emisia de fum. În mijlocul macroimpulsului (36-116 us) se remarcă o 
îndepărtare considerabilă de material, dar după încetarea macroimpulsului nu se mai vede 
ejecția de material. Astfel, rezultă că, spre deosebire de ablaţia țesutului moale care 
continuă şi după terminarea impulsului laser, ablaţia țesutului dur încetează aproximativ 
în acelaşi moment cu impulsul de ablație. În plus, fotografiile dau impresia că norul de 
fum generat de os este compus din material sub formă de fragmente mai mari decât în 
cazul norului de fum dens produs de ablaţia dermei. ă 

Viteza norului de fum creat cu un impuls al laserului cu Er:Y AG în regim declanşat a 
fost măsurată de asemenea cu ajutorul tehnicii sondă-probă optică. O reprezentare liniară 
a datelor înregistrate pentru expunerea radiantă de 24 J/cm? arată că viteza frontului 

norului de fum este 1 327 m/s şi că norul de fum părăseşte suprafața pentru prima dată la 
(94 + 40) ns după începutul impulsului declanşat. Ambele valori concordă cu cele 
obținute prin fotografiere. 

Valorile determinate în acest studiu pentru viteza frontului norului de fum sunt com- 
parabile cu cele măsurate în cazul ablaţiei cu laserul cu excimer ArF (15 ns) a substan- 
telor dentare dure: 1 200 m/s pentru dentină şi 800 m/s pentru smalţ (Neev et al. 1991a). 
In cazul ablaţiei osului cu laserul Er:YAG declanşat (90 ns) cu o energie de 500 m] 
(53 J/cm’), Hibst (1992) a măsurat o viteză inițială a particulelor de aproximativ 1 400 .m/s/ 

Pentru ablaţia dermei cu laserul Er:YAG în regim declanşat, ambele metode arată că 
norul de fum nu începe să părăsească suprafața țesutului până aproape de sfârşitul, sau 
chiar după impulsul laser cu durata de 90 ns. În plus, se observă că ejecția materialului 
continuă câteva microsecunde după impulsul laser de ablaţie. Observațiile prezentate mai 
sus susțin modelul exploziv al ablaţiei țesutului cu laserul Er:YAG. Radiația incidentă 
este absorbită puternic de apa din țesut, care se încălzeşte rapid, se vaporizează şi se 
expandează. Un calcul simplu arată că numai 1 % din expunerea radiantă a impulsului 
incident (25 J/cm’) este necesară pentru a furniza densitatea de energie de 2,5 k]/em: ne- 
cesară pentru a vaporiza apa într-un strat la suprafaţă cu grosimea unei lungimi de pene- 
trare optică (= 1 um) (2,5 kJ/em*/ 24 apă: = 0,01). 

Nu s-a observat ejecţia țesutului de la suprafaţă până la terminarea întregului impuls. 
Acest lucru se întâmplă deoarece este necesar un anumit timp pentru expandarea vapo- 
rilor de apă confinaţi, pentru ruperea matricei țesutului care menţine integritatea structu- 
rală a țesutului și pentru accelerarea fragmentelor de țesut de la suprafață. Timpul de 
confinare depinde de proprietăţile mecanice ale țesutului, 
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Ejecţia întârziată a țesutului poate influența distrugerea reziduală la marginile crateru- 
lui de ablaţie, Dacă vaporii fierbinți nu părăsesc suprafața țesutului în câteva microse- 
cunde, atunci va interveni un transfer considerabil de energie termică în țesutul neafectat 
de ablaţie. Acest transfer poate avea loc până la adâncimi mai mari decât adâncimea de 
penetrare optică a radiaţiei incidente de 2,9 um (Walsh et al. 1989a, Nelson er al. 1988, 
Loertscher et al. 1986). Un rezervor cu material lichefiat în jurul pereţilor craterului de 
ablaţie facilitează distrugerile termice. În plus, pe durata între sfârşitul impulsului şi 
inițierea ablației, expansiunea vaporilor de apă sub suprafață poate conduce la ruperea 
țesutului sau la formarea de vacuole. Astfel de fisuri au fost observate la ablaţia corneei 
cu laserul Er:YAG (Walsh er al. 19893). 

Analiza fotografiilor flash pentru ablaţia pielii a arătat prezenţa unui front al norului 
de fum, precedat de un front al undei de şoc, ambele fronturi deplasându-se cu viteză 
supersonică. Unda de şoc este lansată de ablaţia explozivă a materialului. Datele înregis- 
trate arată o dependenţă de timp supraliniară, adică viteza frontului creşte cu timpul, iar 
poziţia frontului depinde de timp ca 1! până la 1$. Efectul undelor de şoc în aer poate fi 
periculos dacă ablaţia are loc într-un spațiu confinat în apropierea unor organe sensibile, 
ca de exemplu în urechea mijlocie. Ejecţia rapidă a particulelor poate induce unde de şoc 
şi în țesutul înconjurător craterului de ablaţie ($ 5.6.3). S-a presupus că undele de şoc 
induse la ablaţia pielii cu laserul cu excimer ArF cauzează distrugerea organitelor la câte- 
va sute de micrometri sub suprafaţa pielii (Watanabe er al. 1988). 

Rezultatele studiilor privind ablaţia cu laserul Er:YAG în regimul normal de oscilație 
liberă arată că există diferențe importante între ablaţia țesuturilor moi şi dure. Materialul 
ejectat de la suprafața osului conține în mod evident particule discrete. În schimb, mate- 
rialul ejectat de la suprafața pielii seamănă mai mult cu un nor continuu, datorită conținu- 
tului mai mare de apă din piele. 

Ablaţia după terminarea impulsului laser a fost prezisă prin modelare. Un strat subțire 
de țesut cu temperatura apropiată de cea pentru vaporizarea apei se găseşte la baza crate- 
rului de ablație (Rosen şi Popper 1989). Datorită răcirii prin ablaţie a fundului craterului, 
vârful profilului spaţial al temperaturii se găseşte sub fundul craterului. Acest țesut 
încălzit poate fi ablat după impulsul laser dacă este disponibilă o cantitate suficientă de 
energie pentru a realiza vaporizarea sau dacă presiunea prezentă în țesut depăşeşte rezis- 
tența la rupere a țesutului. Pentru piele, care conține în jur de 70 % apă, probabil că inter- 
vin ambele procese de ablaţie. În schimb, osul conține numai aproximativ 10 % apă şi 
procesul de ablație este numai un eveniment exploziv. Presiunile pentru ablația explozivă 
a osului sunt mai mari decât în cazul pielii şi se ating numai pe durata impulsului laser, 

Pentru ablația cu laserul Er:YAG în regimul normal de oscilație liberă, ambele 
metode de investigare demonstrează că fiecare microimpuls ejectează o cantitate separată 
de țesut şi că ejecția materialului încetează între microimpulsuri. Aceasta se întâmplă 
datorită nivelelor de expunere radiantă utilizate şi faptului că durata tipică între microim- 
pulsuri, 5-10 us este de câteva ori mai mare decât timpul de relaxare termică de 1 us 
pentru un strat cu grosimea de 1 um. Aşadar, răcirea între microimpulsuri poate fi semni- 
ficativă. La expunerile radiante în care energia fiecărui impuls este insuficientă pentru 
atingerea pragului de ablaţie, nu va apărea răcirea țesutului prin ablaţie şi va rezulta 
acumularea energiei de la microimpulsuri separate. O astfel de însumare a efectelor a fost 
observată la ablaţia țesuturilor cu laserul Ho:YAG în impulsuri ce emite la 2,1 um, unde 
coeficientul de absorbţie al apei este mic (Domankevitz şi Nishioka 1990). 

In concluzie, pentru a înţelege dinamica ablaţiei laser trebuie să se aibă în vedere atât 
nivelul expunerilor radiante utilizate, cât și difuzia căldurii ce are loc între impulsurile 
laser aplicate, 
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5.4.4. Temperatura 


Un parametru important care caracterizează efectele fototermice este temperatura. Am 
analizat deja rolul jucat de temperatură în dinamica ablaţiei laser, atât pentru ablația 
pulsată, cât şi pentru ablaţia în undă continuă. Temperatura este factorul decisiv în alte 
proceduri terapeutice cum este fototermoliza selectivă, hipertermia sau terapia termică 
interstițială. În cele ce urmează se vor stabili modalităţi simple de calculare a temperaturii 
la suprafaţă şi în țesut şi se vor prezenta rezultatele unor măsurători experimentale. 


5.4.4.1. Temperatura la suprafața țesutului 


Saltul de temperatură ce apare ca urmare a iradierii țesutului, presupus a fi un ab- 
sorbant omogen, cu un impuls laser scurt, este dat de formula (5.34). Expunerea radiantă 
Fo incidentă pe țesut s-a considerat a fi egală cu cea a fasciculului laser, neglijându-se 
reflexia directă (Fresnel) a suprafeţei. 

Pentru eşantioanele de țesut cu un coeficient de absorbție dat, saltul de temperatură 
variază cu reflectanța difuză conform relaţiei (Anderson er al. 1989): 

AT = Ha Fa (1+ bRa)/ PC,» (5.49) 
unde b este o constantă ce depinde de diferența indicilor de refracție ai eşantionului şi ai 
mediului extern. 

În capitolul 4 s-a arătat că rata fluenței sub suprafața mediilor cu turbiditate creşte 
proporțional cu Ra (relaţia 4.69) şi că împrăștierea poate mări rata fluenței sub suprafață de 


la) h câteva ori față de expunêrea radiantă 
Hae A incidentă. Creşterea expunerii radiante 
omogen sub suprafață datorită împrăștierii şi 
w DE, dependența cantitativă a reflectanței 
i n A : EI LEI A 
AA Ec (12R,) in orban cu difuze şi a indicelui de refracție pot fi 
refracție adaptaţi înțelese cu ajutorul unui model fizic 
şi imprâştiere : a 
e Ee simplu, prezentat în figura 5.39. 
Ma | ză a a a) Într-un mediu fără împrăştiere 


împraştiere (absorbant omogen), neglijând refle- 


Ă xia. directă a suprafeţei pentru inci- 
Fig 5.39. Model pentru aproximarea efectelor Peas P 


împrăştierii optice asupra expunerii radiante sub GED IReRro ta Doga ă 5 ac că 
suprafaţă F : (a) absorbant omogen, în care F = Fo; Supraiaţ Sieicdată, de le 
(b) mediu cu turbiditate și indici de refracție adaptaţi, gea Lambert-Beer: F = Fo exp(-u2), 
în care F = Fg (1 +2R4); (c) mediu cu turbidițate şi Care, pentru z << 1/44 lângă supra- 
indici de refracție neadaptaţi, în care faţa țesutului, dă A= Fa 
F = Fo (1 + 2BR4), unde b = (1 + r)/(l—r)), iarr este b) Pentru eşantioanele cu turbidi- 
reflectanța internă a radiaţiei difuze la frontiera cu tate, să considerăm mai întâi cazul in- 
indicii neadaptaţi (Anderson et al, 1989). dicilor de refracție adaptaţi, adică in- 
dicele de refracție al eșantionului este egal cu cel al mediului extern, astfel că la interfaţă 
nu apar reflexia directă și refracția. Lângă suprafață, expunerea radiantă constă din 
radiația incidentă colimată Fo plus o contribuţie a reflectanței difuze Ry datorită retro- 
împrăștierii din interiorul eșantionului, Pentru țesuturi cum este pielea, radiaţia retroîm- 
prăştiată este aproape perfect difuză. Deoarece lungimea căii medii a radiaţiei difuzate 
este exact dublul celei pentru radiaţia colimată la traversarea unui eşantion subtire, 
contribuţia componentei radiaţiei retroimprăştiate este 2R;Fo, astfel că: F = Fal +2 2), 
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c) Să considerăm cazul mai complicat, dar mai frecvent, al unui mediu cu turbiditate 
al cărui indice de refracție este mai mare decât cel al mediului extern. În acest caz, o 
fracție importantă a radiaţiei retroimprăştiate difuz va fi reflectată la frontiera eșantio- 
nului, mărind în plus expunerea radiantă sub suprafață. Reflexia internă la frontiera 
eşantionului este guvernată de ecuaţiile Fresnel. 

De obicei eşantionul are un indice de refracție mai mare decât mediul extern (de 
exemplu aerul), ceea ce conduce la reflexia internă totală a radiaţiei la unghiuri de in- 


cidență mari. Apare o serie infinită de 
reflexii difuze, ai cărei primi termeni 
sunt arătați în figura 5.40. Aici R; este 
fracția de radiaţie retroîmprăştiată de 
eşantion la o singură trecere (care este 
identică cu reflectanța difuză în condiţii 
de adaptare a indicilor de refracție), iar r, 
este reflectanța internă a radiației difuze 
la frontiera eşantionului, dată de integra- 
rea ecuaţiilor Fresnel. 
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Fig. 5.40. Modelul seriei infinite pentru 
reflexia internă şi radiația retroîmprăştiată 
difuz (Anderson et al. 1989). 


Seria ce descrie expunerea radiantă sub suprafață devine: 
F =F, +2F,(R, +r,R, +r,R? +r? R? +r? R} +r? R? +... 


=F, [+ 2R, (1+r, È (R, Y] 


(5.50) 


Expresia pentru reflectanța difuză observată este: 
Re = Ri (1r, )+r,R,(1-r,)+r? R? (1-r;)+r? RU). 


-R(E GR). 651 


Combinând aceste două ecuaţii, se obține: 
F=F|I+2R,(1+r,)/(1—r,)). (5.52) 
Această ecuație este identică cu cea obținută pentru mediile cu indici de refractie 
adaptați, dar cu un termen suplimentar ce conține r;. Acest termen, 
b=(1+r;)/(1-r,), (5.53) 
este întotdeauna mai mare ca unu şi exprimă influența reflexiilor interne ce apar la 
frontiera optic neadaptată a eşantionului. În cazul frontierelor cu indici adaptați, r; = O şi 
ecuaţia (5.52) se reduce la cazul precedent. Adesea r; atinge valori mari, fiind ~ 0,6 


pentru un indice de refracție de 1,5. 

Termenul (5.53) exercită un efect 
semnificativ în dozimetria radiației laser 
în interiorul țesutului. Valorile pentru r; 
şi b în funcţie de indicele de refracție 
sunt prezentate în figura 5.41. 

O explicaţie rezonabilă a existenţei 
unui semnal tranzitoriu ce scade rapid 
numai în mediile cu împrăştiere este fap- 
tul că radiaţia reflectată intern nu este de 
fapt izotropă, cum s-a presupus în mode- 
lul de mai sus. După cum arată ecuaţiile 
lui Fresnel, reflexia este mai mare pentru 
unghiuri mai mari de incidenţă. Reflexia 
internă a radiaţiei retroîmprăştiate poate 
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Fig. 5.41. Valorile coeficienţilor n; şi è pentru 
eşantioane cu indici de refracție neadaptați şi 
presupunând aerul ca mediu extern 
(Anderson er ai 1989). 
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deci conduce la o radiaţie anizotropă lângă suprafaţa eşantionului, favorizând radiaţia ce pene- 
trează un strat superficial paralel cu suprafața. O astfel de anizotropie va conduce la o creştere 
a iradianței la interfață, care explică scăderea rapidă a semnalului în mediile cu împrăştiere. 

Datele prezentate mai sus arată că împrăștierea mărește puternic expunerea radiantă 
sub suprafaţă față de cea a fasciculului colimat incident, într-o manieră dependentă de 
indicele de refracție şi reflectanța difuză. Acest efect are o semnificaţie fotobiologică 
profundă, Multe țesuturi au reflectanțe difuze ce depășesc 0,5 şi indici de refracție de 
1,35-1,55. În aceste condiţii intervine o creştere de trei până la zece ori a expunerii ra- 
diante în interiorul eşantionului în comparaţie cu expunerea radiantă a fasciculului laser 
incident, Un astfel de efect amplu asupra dozimetriei optice trebuie avut în vedere pentru 
protocoalele de fototerapie in vivo şi pentru experimentările cantitative. 

Creşterea inițială a temperaturii la suprafața pielii se obţine înlocuind (4.69) în (5.34) 
şi ținând cont de (3.45): 

ar = HaFoY +97 Ra) ara (5.54) 
PC, 
unde R, este dată de (4.62). Factorul 6,7 corespunde pielii (n = 1,37), pentru care 2b = 6,7 
(vezi discuția de la § 4.2.3.2). 

Să exemplificăm calculul temperaturii la suprafața pielii cu formula (5.54) pentru 
cazul terapiei steluțelor vasculare cu un laser cu colorant în impulsuri la 577 nm, pentru 
care: Ha = 0,8 cm; 4 = 120 cm”; g = 0,8. Rezultă: 5= 0,13 cm (formula 4.18), R4 = 0,48 
(formula 4.62) şi pentru o expunere radiantă de 3 J/cm’, AT = 2,7 °C. S-a utilizat 
PCp = 3,76 J/cm? °C ($ 5.4.2.2, tabelul 5.7, pentru W = 0,75). 

Aplicarea formulei (5.54) în cazul ablației țesuturilor dure poate conduce la valori 
eronate ale temperaturii. Utilizând o adâncime de penetrare optică £= 14,3 um, măsurată 
pentru dentină şi o difuzivitate termică kg = 1,85-10° cm?/s pentru un impuls cu durata 
Tp = 200 us, se poate observa că 6 este comparabil cu lungimea de difuzie termică carac- 
teristică / = (kat)? = 12,2 um. Prin urmare, folosirea modelelor de încălzire simpli- 
ficată cum ar fi încălzirea pură de suprafață cu pierderi prin conducție [(4hkaz)Y 2 >> 6] sau 
absorbția distribuită cu pierderi prin conducție neglijabile [(4kuzp)!? << 6] va conduce la 
supraestimări semnificative ale temperaturii la suprafața țesutului. 

Pentru a calcula mai precis temperatura la suprafaţa unui eşantion iradiat se poate 
folosi o soluţie analitică a ecuaţiei căldurii (Farrar er al, 1997). Aceasta ţine cont de 
profilul energiei laser înmagazinate în ţesut datorită absorbției şi conducției. Caracteris- 
ticile temporale ale impulsului laser sunt aproximate cu un profil rectangular de iradianță 
Io şi durată 7,. Căldura de fuziune asociată cu topirea este neglijată, deoarece aceasta nu 
este semnificativă. Creşterea temperaturii la suprafață AT = 7 - To (unde Tọ = 295 K) 
poate fi exprimată ca: 


I (L-R, [ 2u 3 
(a + (ah, +a,h; tanii, (5.55) 


4 

unde R, este reflectanța suprafeței (relaţia 4.23), luată ca având valoarea de 5% la 
2,94 um, K este conductivitatea termică, 44, este coeficientul de absorbție, A = (ltp uy’, 
cu u = pulka)” și p' = 0,470, ai = 0,348, a = -0,0958 Şi a} = 0,748 pentru un timp 
1 (0 < 1< Tp). ka este difuzivitatea termică, Termenul 2/4 = (ka)? a 1 reprezintă 
lungimea de difuzie termică (relaţia 5,15), 

Să luăm ca exemplu ablaţia dentinei cu laserul Er:Y AG la 2.94 um şi p= 200 us. Cu 
toate că proprietăţile optice, termice şi mecanice ale dentinei pot suteri anumite modifi- 


Interacții laser- țesut 209 


cări dinamice pe durata impulsului laser, totuşi acestea nu sunt semnificative la expuneri 
radiante incidente relativ coborâte, ca de exemplu lângă prag (F,), unde creşterea de 
temperatură indusă este insuficientă pentru o topire apreciabilă. În aceste condiţii, pentru 
E Sa J/cm? (e = 26 kW/cm°), formula (5.55) indică o creştere a temperaturii de vârf la 
suprafață de 830 K sau 557 °C (la sfârşitul impulsului laserului cu Er:YAG, /= Tp = 200 us). 

O astfel de creştere de temperatură într-un timp scurt va provoca îndepărtarea explo- 
zivă a materialului datorită acumulării stresului indus termic, legat de temperatură prin 
ecuația (Farrar et al. 1997); | 

o, =EVAT, (5.56) 
unde Em = 12,9 GPa este modulul de elasticitate şi y= 8,3-10% K`" este coeficientul liniar de 
expansiune termică a dentinei. Rezultă: o; = 0,09 GPa. Acest stres indus termic trebuie com- 
parat cu tonicitatea la extensie a dentinei, care se situează în intervalul 0,040-0,0276 GPa. 

Van Gemert er al. (1991) au măsurat cu S so 
o termocameră comportarea temperaturii la 


B 

suprafața apei în funcție de timp, atunci când 3 
apa se iradiază cu impulsuri (2 ms) ale a 40 
laserului cu CO,» sub pragul de ablaţie. 3 

Figura 5.42 prezintă un rezultat tipic al ER 
creşterii temperaturii în timp, ca răspuns la e 
un Singur impuls laser. De notat răspunsul S R 
extrem de lent, care este încă diferit de zero â 0 20 ZOE ALR) 
la 70 ms după terminarea impulsului laser. E opel Timp [ms] 

In figura 5.43 se arată creşterea tempe- —modelul fluxului constant 
raturii în timpul iradierii cu mai multe im- „e modeul! constantei, de țimp 
pulsuri la frecvenţa de 10 Hz, după aproxi- Fig. 5.42. Răspunsul în temperatură al apei la 
mativ 30 s de iradiere în impulsuri. Creşte- un impuls de 2 ms al laserului cu CO, şi 


rea substanțială a temperaturii față de iradie- predicțiile modelelor cu constantă de timp şi 
rea cu un singur impuls este remarcabilă. cu flux constant (van Gemerter al. 1991). 
Evoluții similare ale temperaturii în timp 


s-au măsurat în poliacrilamidă şi în diver- Sia 
se țesuturi in vitro şi in vivo. S Ne 
Conceptul constantei de timp (van .E ao Pas ae 
Gemert şi Welch 1989b) ca o aproximaţie E TREST 
în rezolvarea ecuației biocăldurii presu- +. 
pune ca profilul spațial al creşterii tempera- . ş 20) 
turii ce se înregistrează în material scade la $ 
zero odată cu iradianța, păstrând profilul său Š pct RI de 
spaţial. După cum rezultă clar din figura 70: An Oaie dU 00 
5.42, acest model nu este apt să prevadă e date experimentale pentru primul impuls 
coada lungă a răspunsului în timp la un TNE SANNT constant arma 


A A [ = date experimentale pentru regim continuu f=10 Hz 
singur impuls, Motivul este că profilul tem- 


peraturii prezent în material se poate atenua Fig, 543, Răspunsul în temperatuci:al apel la 
numai prin difuzie în țesut, presupunând că Mici FAO M sarum că ase e PR 
suprafața (în aer) este adiabatică. Acest pros + n: Nb poa CA ela a ur 
; a trecvență de repetiție a impulsurilor de 10 Hz 
ces este mult mai lent decât cel presupus în (van Gemert et al. 1901). 
modelul constantei de timp. 
Modelul fluxului constant presupune un flux de căldură de intrare la suprafața ma- 
terialului, urmat de difuzia căldurii în material. Iradierea cu laserul cu CO, a cărui ra- 
diație este caracterizată de o penetrare superficială în apă, se va comporta în conformitate 
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cu modelul fluxului constant. Figura 5.42 arată că acest model prezice corect forma 
răspunsului la timpi mari. Modelul fluxului constant prezice de asemenea că funcționarea 
cu mai multe impulsuri conduce la un răspuns divergent al temperaturii, când numărul de 
impulsuri tinde spre infinit. Cu toate acestea, modelul prevede corespunzător încălzirea 
adiabatică la suprafață. Situaţia experimentală, prezentată în figura 5.43 implică pierderi 
termice la suprafaţă care nu sunt nule, precum pierderile prin radiaţie şi convecţie. 

Rezultatele ilustrate în figura 5.43 sugerează că tratamentul cu laserul cu CO; cu 
impulsuri multiple trebuie să se facă la frecvențe de repetiție coborâte, pentru a nu 
interveni acumularea de temperatură. Frecvența de repetiție a impulsurilor nu trebuie să 
depăşească 5 Hz. 

Metoda radiometriei în impulsuri a fost utilizată pentru măsurarea creşterii 
temperaturii în aorta de porc iradiată cu impulsuri (220 ns) de la un laser cu excimer cu 
XeCl la 308 nm deasupra pragului de ablație (Gijsbers et al. 1991b). Scăderea tempe- 
raturii după impulsul laser este caracterizată de o rată rapidă pe durata primelor câteva 
milisecunde, urmată de o rată mai lentă pe o durată prelungită, sugerând acumularea 
temperaturii la frecvențele de repetiție a impulsurilor utilizate în angioplastia laser. 
Scăderea temperaturii este descrisă în mod adecvat de modelul teoretic al difuziei căldurii 
după încălzirea adiabatică a țesutului cu un impuls laser scurt. 

Wäsche er al. (1995a) au măsurat cu o termocameră temperatura la suprafața unui 
țesut (muşchi) in vitro, ca urmare a irâdierii cu un laser cu Nd:YAG în undă continuă, la 
o iradianță de 2 kW/cm? (figura 5.44). În primele 10 s, temperatura creşte până la 100 °C, 

700 în cursul cărora are loc denaturarea 

proteinelor. Culoarea la suprafața 
țesutului devine mai deschisă. 
Urmează apoi o perioadă de 6-7 s în 
care temperatura rămâne aproape 
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Fig. 5.44. Evoluţia temperaturii după iradierea optici. Radiația emisă din țesut se 
mușchiului cu laserul Nd:YAG de 20 W în undă micşorează, iar absorbția creşte. 

continuă fără contact, cu sistem de aspirare (20 l/min) Modificarea parametrilor optici 

(Wäsche er al. 1995a). poate fi observată prin creşterea 


: bruscă a temperaturii la 350 °C. 
Iradianţa laserului nu a fost suficientă pentru ablaţia țesutului. În zona iradiată. compuşii 
volatili au fost ejectaţi, rămânând țesut carbonizat. Se observă apoi un echilibru al 
temperaturii şi iradierea în continuare nu conduce la creşterea temperaturii. Efectul de 
răcire al sistemului de aspirare a fost demonstrat în momentul când, după 50 s, la oprirea 
acestuia, rezultă o creştere a temperaturii de la 350 la 650 °C. 

Rezultatele temperaturilor măsurate ca urmare a folosirii diverselor echipamente 
chirurgicale sunt sintetizate în tabelul 5,15. De remarcat că în cazul laserului cu Nd:YAG 
în modul fără contact și deplasarea țesutului, temperatura creşte până la 440 °C. Dacă 
radiaţia se aplică prin procedura în contact (fibră optică plus vârf de safir), temperatura 
creşte până la 500 °C (Wäsche et al, 1995a), Indepărtarea unor zone mari de țesut cu 
laserul cu CO; se realizează la temperaturi de până la 450 °C, 
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Tabelul 5.15, Compararea temperaturilor la suprafață realizate cu ajutorul 
unor echipamente chirurgicale 


Dispozitiv Mod de lucru Temperatura 
Laser CO, 20 W, defocalizat 350-450 °C 
0,057 kW/cm? 

Laser Nd:YAG 20 W, fără contact, 400-440 °C 
fibră de 600 um 

20 W, în contact, 450-500 °C 
fibră de 600 um 

Electrocauter 100 W, secţionare 250-300 °C 


În concordanță cu profilul fasciculului laser se observă o micşorare dramatică a 
temperaturii în jurul marginilor câmpului iradiat, după cum se poate observa în figura 
5.45. În acest caz iradianța nu a fost suficientă pentru ablația țesutului. Evoluţia temperaturii 
a fost similară cu cea măsurată în cazul iradierii cu laserul Nd:YAG (figura 5.44). Ablaţia 
țesutului intervine numai când se utilizează un fascicul laser focalizat. Acest proces este 
însoțit de emisia unui nor de fum consistent. 


EPR 


[coro roa 
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erea de temperatură [°C] 
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5| 
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Poziţia [um] 
0 27a7 Ea ai IEEE OI INTE O Fig. 5.46. Profilul temperaturii în fundul de ochi 
Distanța de la centrul de iradiere [mm] ca urmare a iradierii în undă continuă (1 W) cu 
Fig. 5.45. Profilul temperaturii în muşchi dioda laser la 810 nm. Creşterea de temperatură 
înregistrat cu o termocameră, în urma iradierii corespunde aplicării fasciculului laser timp de 
cu laserul cu CO, în undă continuă, la puterea 0,6 ms (m), 1,0 ms (0), 10 ms (X), 50 ms (U) şi 
de 20 W (57 W/cm?) (Wäsche et al. 1995a). 100 ms ($) (Berger 1997). 

Răspunsul termic al țesutului a fost calculat de Berger (1997) prin convoluția soluției 
analitice a ecuaţiei căldurii izotrope tridimensionale cu un termen sursă corespunzător 
mărimii unui impuls laser incident pe 
epiteliul pigmentar retinian (EPR) şi 
coroidă în fundul de ochi. Sursa laser este 
reprezentată de o diodă laser ce emite la 
810 nm în undă continuă sau impulsuri 
(100 ms) cu puterea medie de 1 W şi 
diametrul fasciculului de 200 um. Pro- 
filul temperaturii în. epiteliul, pigmentar 
retinian şi în coroidă ca urmare a aplicării 


Timp Ims} 


; ; Fig. 5.47, Creşterea de temperatură în epiteliul 
continue a 1 W de la dioda laser este pre- -.E i ; 
zentat în figura 5.46, Se stabileşte rapid Rien S A aS E pă 
un gradient de temperatură, cu 0 creștere gioda laser (810 nm) de 1 W în mod continuu 
modestă în intervalul 10-100 ms. (Berger 1997). 
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O comparație a semnalului termic tranzitoriu timpuriu între epiteliul pigmentar 
retinian şi coroidă (situată la 300 um de EPR) este ilustrată în figura 5.47. Creşterea de 
temperatură este bifazică, cu o creştere timpurie rapidă, urmată de o creştere mai lentă şi 
o saturație. 

Disconfortul unor pacienți la tratamentul prin fotocoagulare cu dioda laser în 
infraroşu apropiat în comparație cu tehnicile laser din vizibil (de exemplu laserul cu 
argon) se explică prin penetrarea mai adâncă a radiației infraroşii prin melanina din 
epiteliul pigmentar retinian, până la neuronii senzoriali din adâncul coroidei. 


5.4.4.2. Temperatura în țesut 


Pentru a controla zona de distrugere produsă în țesut şi extinderea zonei de coagulare 
este necesară cunoaşterea cu precizie a distribuţiei temperaturii locale lângă locul de 
impact al laserului. Calcularea distribuţiei este posibilă în unele- cazuri simple, în timp ce 
în altele, în care materialul lichefiat al țesutului joacă rolul unei surse secundare de 
căldură mult după impulsul laser, este necesară măsurarea directă cu rezoluție temporală 
a distribuţiei de temperatură cu rezoluție spaţială microscopică. 

Ecuația căldurii pentru distribuţia de temperatură 7 produsă de sursa de căldură Q(z, z, 
t) este dată de (5.39). Rata de volum a înmagazinării energiei în țesut, O(r, z, t), pentru un 
fascicul laser ce se propagă în direcția z, poate fi descrisă de legea Lambert-Beer conform 
relației (5.38). Energia laser absorbită este transformată instantaneu în căldură. În ecuația 
căldurii s-a presupus implicit că principalul mecanism de transfer al căldurii este conducția. 
Condiţiile. de frontieră pentru soluționarea ecuației presupun o distribuţie neperturbată de 
temperatură departe de zona iradiată şi că la interfața țesut-aer nu există pierderi de căldură. 
Această problemă a fost rezolvată anterior pentru cazul 1-D (Carslaw şi Jaeger 1959), 
presupunându-se că fasciculul este atenuat numai datorită absorbției şi cu T(z, 0) = 0. Deşi 
soluției 1-D îi lipseşte generalitatea, ea prezintă o aproximare bună de-a lungul axei unui 
fascicul laser TEMoo, cu raza fasciculului mult mai mare decât inversul coeficientului de 
absorbție (w >> 1/44). Această condiție este îndeplinită în multe aplicații chirurgicale. 

Soluţiile analitice ale ecuaţiei căldurii s-au obținut numai pentru cazuri simple. O 
soluție a acestei ecuaţii în geometrie sferică este (McKenzie 1990): 


Q e 
T =— aplr? 5 
3pC, (kat)? ph r / dkat), G. 
unde AT este creşterea de temperatură a mediului peste o anumită temperatură de referință 
To (0 °C sau 37 °C), r este distanța de la origine, iar Q, este căldura totală datorită 
temperaturii peste cea de referință, Se poate observa că T tinde spre zero când + tinde spre 
Zero, cu excepție în punctul r = 0, în care devine infinită. Aşadar, din punct de vedere fizic, 
ecuaţia (5.57) descrie distribuţia unei surse punctuale de căldură, O, lar=0şi:=0. 
În mod analog, pentru simetrie cilindrică: 


Ta 2 
InpC pt 
în care interpretarea fizică constă într-o sursă liniară de căldură, de tărie O, pe unitatea de 


lungime, de-a lungul axei de coordonate, r= 0 la momentul £= 0, 
Soluţia unidimensională este; 


Ai 


7) 


expl-r? /4kut), (5.58) 


f) O, 2 Fi 
T = eee explo 27 A Akat), 
2pC, (akut) wahaka) S 


P 
P 
9 
-7 


| 
4 
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care reprezintă distribuţia unui plan infinit de căldură, de tărie Q, pe unitatea de arie, la 


momentul ż = 0 şi localizată la z = midi 
Există de asemenea disponibil un model analitic exact pentru a calcula distribuția de 
temperatură unidimensională (1-D) produsă de iradierea laser a materialelor cu proprietăți 
independente de temperatură şi absorbţie conform legii Lambert-Beer (atenuare exponenția- 
lă). Modelul analitic 1-D conduce la următoarea soluție (Carslaw şi Jaeger 1959, pag. 80): 
AT(z,t)= 1,86K ~” |(1/ SYierfe(z /1)- exp(- 2 /5)+ 
+expll? /48? +2/ 8$rfell/28+z/1)/2+ (5.59) 
vexp([? /452 2/5 krf(1/ 26 -2/1)/2], 
unde AT(z, ¢) este creşterea de temperatură [°C] la distanța z de la suprafața frontală la 
momentul ţ; ô [m] este adâncimea de penetrare optică dependentă de lungimea de undă; 
l [m] este lungimea de difuzie termică (dependentă de timp); 1; [W/m?] este iradianța 


absorbită. Sunt utilizate următoarele funcții matematice: exp(x) — funcția exponențială, 
erfe(x) — funcţia eroare complementară: 


isa det) 
erfelx)= l—erflx)=——| e dt, 561 
fela)= 1- erf (x) T |. (5:61) 
şi ierfc(x)— integrala repetată a funcției eroare complementară: 
ierfe(x)= | erfelt)dt = e - seră). (5.62) 


Va 


Valderrama et al. (1991) au calculat cu 


ajutorul ecuației (5.60) profilul temperaturii în 100 Ep = T 
cornee, când iradierea se face cu laserii 90 is pomoni 
Ho:YAG, HF şi CO,, ce emit la 2,1 um, 2,578 um Ke EA he 

şi respectiv 10,6 um. Sunt aplicate condiții o 


identice de iradiere, respectiv o iradianță 
Io = 50 W/cm? şi o durată de expunere ź = 60 ms. 
Rezultatele sunt prezentate în figura 5.48, în 
care sunt utilizate notaţiile din $ 5.1.3.1. 

Cele trei profiluri diferă considerabil dato- 
rită coeficienţilor de absorbţie 7, diferiți (Şi 
corespunzător, diferite adâncimi de penetrare 
optică 6) pentru cele trei lungimi de undă uti- zum! 


Temperatură [°C] 
3 


lizate, Figura arată de asemenea grosimile tipi- 
ce ale microstructurilor corneei. În termoke- 
ratoplastia laser, stroma (S) trebuie tratată ter- 
mic cu temperaturi în domeniul 55-75 °C 


Fig. 5.48. Profilul de temperatură 1-D 
pentru trei laseri având valori 4, diferite 
(Valderrama et al. 1991). 


(indicat cu liniile orizontale în S), fără distrugerea termică a celorlalte microstructuri ale 
corneei. Radiația laserului cu CO, (cu un coeficient de absorbție mare la 10,6 um, de 
circa 800 cm"! pentru apă) supraîncălzeşte puternic epiteliul (Ep) şi stratul lui Bowman 
(B), în timp ce radiaţia laserului cu Ho:YAG (cu un coeficient de absorbţie mic la 2,1 
um, de circa 25 cm”) încălzeşte prea puţin corneea la aceeaşi expunere radiantă cu cea a 
laserului cu HF, 

; Deoarece radiația laserului cu CO, este absorbită, în primul rând, în epiteliu (adân- 
cimea de penetrare optică 6 este de numai 12 um), termokeratoplastia cu laserul cu CO3 
impune să existe o conducţie efectivă a căldurii în stroma. Totuşi, nu este posibil să se 
evite efectele de distrugere termică ale structurilor anterioare (Ep şi B). 

Laserul cu Ho;Y AG (Şi alţi laseri cu lungimi de undă care penetrează adânc corneea) 
ridică o problema diferită şi anume are tendinţa să încălzească întreaga grosime a corneei 
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destul de uniform, riscând integritatea microstructurilor posterioare (D şi Ep). Calcule 
Suplimentare arată că durata încălzirii stromei trebuie să fie suficient de scurtă pentru a 
preveni supraincălzirea microstructurilor posterioare. Pentru a localiza creșterea de 
temperatură în principal numai în stromă sunt necesari timpi de iradiere mai scurţi decât 
l s. Calculele 1-D pot fi influențate de efectele bidimensionale (2-D) cum ar fi conducţia 
radială, care modifică considerabil profilul temperaturii. Intercompararea calculelor 1-D 
Şi 2-D arată totuşi că această conducţie radială nu reprezintă o contribuție importantă 
Tomperaturile la suprafața frontală a țesutului produse prin iradiere laser pot fi prezise 
corespunzător de un model analitic 1-D de absorbţie/conducţie dacă; 

a) experiența este realizată 1-D prin folosirea unui fascicul laser de iradiere uniform, 
cu o mărime a spotului care este mare în comparație cu zona măsurată; această condiţie a 
fost verificată prin compararea calculelor de modelare termică 1-D şi 2-D; 

b) sunt neglijate pierderile de căldură din zona iradiată a suprafeței anterioare a 
corneei datorită evaporării, convecţiei, radiației şi conducției radiale; 

c) dependența de temperatură a proprietăților optice şi termice poate fi încorporată în 
model prin utilizarea valorilor parametrilor optici şi termici care sunt mediate cu 
temperatura. 

Problema comportării dinamice a parametrilor optici şi termici ai țesutului influen- 
țează în mod hotărâtor distribuția temperaturii în țesut. Welch (1984) a calculat tem- 
peratura în țesut în două ipostaze, pentru a demonstra importanța comportării dinamice a 
parametrilor termici: 


Vaporizarea apei - parametri termici constanti; 
340 - conținut normal de apă în țesut. 
280 Parametri termici Rezultatele sunt prezentate în figura 


constanti 


5.49. În al doilea caz, reducerea conținutului 
de apă în țesut micşorează atât conducti- 
vitatea termică, cât şi căldura specifică. 
Pentru a păstra echilibrul energetic, trebuie 
0 1150 3.00 2,50 să intervină o creştere importantă a tempe- 

Timp Is)  raturii în regiunea încălzită de laser. Aceas- 
tă creştere de peste 100 °C este ilustrată în 
figură. În cazul în care se consideră pa- 


220 


Temperatura țesutului [*C] 


Fig. 5.49. Efectul conţinutului de apă 
asupra creşterii temperaturii în țesutul iradiat 


cu laserul Nd:YAG de 40 W pentru rametri termici constanți, temperatura dife- 
parametrii termici constanți şi pentru conţinut ră considerabil atât ca formă, cât şi ca 
normal de apă (Welch 1984). valori absolute. 


Un model numeric care ține cont de pro- 
cesele de încălzire şi ablaţie în domeniul densităţilor de putere coborâte şi moderate a fost 
elaborat de Sagi er al. (1990). In aceste condiţii, influența formării plasmei sau a undelor 
de șoc este foarte mică. Modelul prezice câmpul de temperatură tridimensional în 
regiunea expusă radiaţiei laser. Acest lucru se obţine prin rezolvarea numerică a ecuației 
căldurii pe o rețea bidimensională, presupunând simetrie cilindrică şi utilizând metoda 
diferențelor finite. Modelul ia în consideraţie absorbţia energiei laser, conducția între 
celulele rețelei, ca și convecţia și radiaţia de la suprafață, 

Modelul permite creşterea temperaturii într-o celulă a rețelei până ce se atinge tem 
peratura de vaporizare, Temperatura este menținută apoi constantă până ce întreg con- 
tinutul de apă este vaporizat. Apoi, temperatura poate creşte din nou până ce atinge tem- 
peratura de ablaţie, la care are loc procesul de ablaţie. În acest moment este îndepărtat 
restul de țesut deshidratat al celulei rețelei şi celula de dedesubt este expusă iradierii, 
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destul de uniform, riscând integritatea microstructurilor posterioare (D și Ep). Calcule 
suplimentare arată că durata încălzirii stromei trebuie să fie suficient de scurtă pentru a 
preveni supraîncălzirea microstructurilor posterioare, Pentru a localiza creşterea de 
temperatură în principal numai în stromă sunt necesari timpi de iradiere mai scurți decât 
l s. Calculele 1-D pot fi influențate de efectele bidimensionale (2-D) cum ar fi conducția 
radială, care modifică considerabil profilul temperaturii. Intercompararea calculelor 1-D 
şi 2-D arată totuşi că această conducţie radială nu reprezintă o contribuție importantă. 
Temperaturile la suprafața frontală a țesutului produse prin iradiere laser pot fi prezise 
corespunzător de un model analitic 1-D de absorbție/conducţie dacă: 

a) experienţa este realizată 1-D prin folosirea unui fascicul laser de iradiere uniform. 
cu o mărime a spotului care este mare în comparaţie cu zona măsurată; această condiție a 
fost verificată prin compararea calculelor de modelare termică 1-D şi 2-D; 

b) sunt neglijate pierderile de căldură din zona iradiată a suprafeței anterioare a 
corneei datorită evaporării, convecției, radiației şi conducției radiale; 

c) dependența de temperatură a proprietăţilor optice şi termice poate fi încorporată în 
model prin utilizarea valorilor parametrilor optici şi termici care sunt mediate cu 
temperatura. 

Problema comportării dinamice a parametrilor optici şi termici ai țesutului influen- 
țează în mod hotărâtor distribuția temperaturii în ţesut. Welch (1984) a calculat tem- 
peratura în țesut în două ipostaze, pentru a demonstra importanța comportării dinamice a 
parametrilor termici: 


= 


E] Vaporizarea apei - parametri termici constanți; 

5 340 - conținut normal de apă în ţesut. 

2 280} Parametri termici Rezultatele sunt prezentate în figura 
£ 220 contanti 5.49. În al doilea caz, reducerea conținutului 
5 150 de apă în țesut micşorează atât conducti- 
g vitatea termică, cât şi căldura specifică. 
a p Pentru a păstra echilibrul energetic, trebuie 
Ë 


0 1.50 3.09 2,50 să intervină o Creştere importantă a tempe- 
Timp Is)  raturii în regiunea încălzită de laser. Aceas- 

0 = 7 
Fig. 5.49. Efectul conținutului de apă E N dă ie 100 C este pa re 
asupra creşterii temperaturii în țesutul iradiat SUTA. In cazul în care se consideră pa- 


cu laserul Nd:YAG de 40 W pentru rametri termici constanți, temperatura dife- 
parametrii termici constanţi şi pentru conținut Tă considerabil atât ca formă, cât şi ca 
normal de apă (Welch 1984). valori absolute. 


Un model numeric care ţine cont de pro- 
cesele de încălzire şi ablaţie în domeniul densităţilor de putere coborâte şi moderate a fost 
elaborat de Sagi er al. (1990), În aceste condiţii, influența formării plasmei sau a undelor 
de şoc este foarte mică. Modelul prezice câmpul de temperatură tridimensional în 
regiunea expusă radiaţiei laser, Acest lucru se obține prin rezolvarea numerică a ecuaţiei 
căldurii pe o rețea bidimensională, presupunând simetrie cilindrică şi utilizând metoda 
diferențelor finite, Modelul ia în consideraţie absorbția energiei laser, conducția între 
celulele rețelei, ca și convecţia și radiaţia de la suprafaţă, 

Modelul permite creșterea temperaturii într-o celulă a rețelei până ce se atinge tem- 
peratura de vaporizare, Temperatura este menţinută apoi constantă până ce întrea con- 
ținutul de apă este vaporizat, Apoi, temperatura poate creşte din nou până ce atinge tem- 
peratura de ablaţie, la care are loc procesul de ablaţie, În acest moment este îndepărtat 
restul de țesut deshidratat al celulei rețelei și celula de dedesubt este expusă iradierii, 
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Procesul de ablaţie a fost divizat în 3 etape consecutive; etapa de încălzire, etapa de 
vaporizare şi etapa de ablaţie. În timpul primei etape (de încălzire), energia laser este 


absorbită şi pătrunde în interiorul țesutului prin conducţie. Ea 
ridică temperatura de la valoarea sa inițială la o valoare mai 
mare, care este încă sub temperatura de vaporizare. Pe durata 
acestei faze, parametrii termici ai țesutului sunt considerați 
constanți, similari cu cei ai țesutului normal. 

A doua etapă (de vaporizare) începe când țesutul atinge 
temperatura de vaporizare, 7,. Pe durata acestei faze, tempera- 
tura este menţinută constantă. Energia laser, care este absorbită 
direct şi condusă în țesut contribuie la încălzirea latentă a apei 
din țesut şi cauzează vaporizarea sa. Modificarea conținutului de 
apă conduce la modificarea densităţii, p, a conductivității termi- 
ce, K şi a căldurii specifice, C,, ale țesutului. Când țesutul este 
complet deshidratat, etapa de vaporizare ia sfârşit şi începe etapa 
de ablaţie. Pe durata acestei faze, temperatura țesutului creşte din 
nou, până ce atinge temperatura de ablaţie, Ta, la care țesutul 
este îndepărtat. În această etapă, parametrii termici sunt consi- 
derați constanți şi identici cu cei ai țesutului complet deshidratat. 

O descriere schematică a procesului de ablaţie şi compor- 
tarea parametrilor termici ai țesutului presupusă de model sunt 
arătate în figura 5.50. 

S-au făcut o serie de simulări 94 03 02041 0 
pentru fiecare experiment pentru 0.008 
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Fig. 5.50. Ilustrarea 
schematică a temperaturii 
şi a variației parametrilor 

termici pe durata celor 
trei etape ale procesului 
de ablaţie 
(Sagi et al. 1990). 
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Fig. 5.51. Forma zonelor afectate termic în țesutul (creier) 


telor s-a obținut când temperatura iradiat cu laserul cu CO;, cu impulsuri cu durata de 0,5 s şi 


de vaporizare este T, = 100 °C, 
zi operara de ablație este 
330C Temperatura de vaporizare, 330 
dia cum era de aşteptat, este apropiată de 
temperatura de fierbere a apei, în timp ce 900 
temperatura de ablație se încadrează în 


temperaturile măsurate prin alte metode yo 
(180-450 °C), 159 


[*c 


energia de 7,4]. Se prezintă de asemenea rețeaua 
geometrică utilizată în calcule (Sagi et al. 1990). 


Rezultatele modelului oferă informaţii E 120 
9 

asupra profilului temperaturii în oricare ele- ga 109 
ment al țesutului. Cele 4 zone afectate de £ ao 
procesul de ablație sunt: A - marginea superi- 40 
oară a craterului; B - fundul craterului: © - zo- Ny an R aa 
na de distrugere termică; D - zona încălzită 90 01:92 Q3; 0AQS:06 Q7: Q8:A9 1,0 
fără distrugere termică (figura 5.51). În fi- Timp ls) 
gura 5,52 se arată un exemplu de evoluție a Fig. 5.52. Variația temperaturii calculată 


temperaturii în cele patru zone de tesut indi- 
cate în figura 5.51, 


numeric datorită iradierii laser în cele patru 
zone A,B,C şi D (Sagi et al. 1990), 
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Toate cele trei etape ale procesului de ablaţie (încălzire, vaporizare şi ablaţie) pot fi 
remarcate în temperaturile calculate pentru zonele A şi B, care suferă procesul complet de 
ablaţie. Din aceste reprezentări se poate trage concluzia că o mare cantitate din energia 
laser este consumată de procesul de ablaţie și astfel nu contribuie la încălzirea țesutului. 
Cunoaşterea temperaturii de ablaţie permite calcularea iradianței de prag lp, necesară 
pentru vaporizarea țesutului la interfața aer-țesut, după o expunere cu durata £. Laufer 
(1983) a obținut următoarea relaţie: 
pita KT a (0,1) 
p 
Jirel /48° brfell/28)-1 
Tro 
unde 6 este adâncimea de penetrare optică (relația 4.59), iar / este lungimea de difuzie 
termică (relația 5.15). Energia totală depozitată de fasciculul laser pentru atingerea 
pragului de ablaţie este 47. 


(5.63) 


5.4.5. Modelarea ablaţiei laser 


Deşi astăzi utilizarea radiaţiei laser în chirurgie pentru secționare sau îndepărtarea 
țesutului a devenit o rutină, modelarea teoretică a procesului de ablaţie laser a făcut 
progrese lente. O înțelegere cantitativă a procesului de îndepărtare a țesutului este în par- 
ticular importantă pentru dezvoltarea de noi tehnici în microchirurgie, care necesită inter- 
venii fine şi toleranţe strânse. 

Un model pentru ablația termică a țesutului prevede pragul de ablaţie, rata de 
îndepărtare a țesutului şi extinderea distrugerilor periferice ale țesutului în cazul iradierii 
cu un anumit laser având date lungimea de undă, durata impulsului, puterea, mărimea 
spotului şi profilul fasciculului. Modelul teoretic identifică parametrii relevanţi ai lase- 
rului şi țesutului şi descrie modul în care procesul de îndepărtare a țesutului depinde de 
iradianța laser, de durata impulsului şi de proprietăţile țesutului dependente de lungimea 
de undă. Astfel de informaţii pot constitui un ghid important în selectarea parametrilor 
corespunzători pentru o anumită aplicaţie chirurgicală. \ 

In ablația laser termică, îndepărtarea țesutului se produce în principal prin vaporizarea 
apei interstițiale. Pentru ablația în undă continuă, puterile laser utilizate tipice sunt de 
5-20 W, iradianțele laser sunt de ordinul a 1-10 kW/cm?, iar timpii de expunere se 
încadrează în domeniul zeci de milisecunde-zeci de secunde. Temperaturile produse sunt 
relativ coborâte, de cel mult câteva sute de grade, iar mecanismul de ablaţie este în esență 
un proces continuu. Acesta este distinct de alte mecanisme de îndepărtare a țesutului cu la- 
serul, cum ar fi fotodescompunerea cu laserii cu excimeri, fragmentarea explozivă şi ablaţia 
laser pulsată, toate folosind impulsuri laser mult mai scurte şi puteri de vârf mult mai mari. 

Dificultăţile care fac complicată modelarea teoretică a ablaţiei laser sunt legate de 
modificarea bruscă a comportării termice la temperatura de tranziție între apa lichidă şi 
faza de vapori, apariţia simultană a difuziei căldurii şi a îndepărtării de țesut şi proble- 
mele asociate de încorporarea împrăștierii radiaţiei laser în model. Pentru țesutul biolo- 
gic, raportul între căldura specifică şi căldura latentă de vaporizare (1,85:10%4c pentru 
apă) este mult mai mare decât pentru cele mai multe materiale industriale şi modelele 
dezvoltate pentru ablaţia termică a metalelor şi a altor materiale (tăiere, sudură sau 
prelucrarea materialelor) nu sunt aplicabile ţesuturilor biologice, 

Procesul de ablaţie se bazează pe ipoteza că apa din țesut, cu căldura specifică şi căl- 
dura latentă de vaporizare mari, reprezintă principalul rezervor pentru energia laser şi că 
ablaţia țesutului este strâns legată de vaporizarea apei. 
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Au fost elaborate şi aplicate mai multe modele de ablaţie laser a ţesuturilor biologice 
bazate pe încălzirea lor, dintre care amintim: 

a) modelul bazat pe legea Lambert-Beer (blow-off model), care presupune că ablaţia 
începe după impulsul laser; 

b) modelul pierderii liniare de masă (linear mass loss model), care presupune că 
materialul este îndepărtat şi pe durata impulsului laser, dar care nu atenuează fasciculul 
laser incident; 

c) modelul ablaţiei în regim continuu (steady state model), care presupune o viteză de 
ablaţie de regim continuu pe durata impulsului laser; 

d) modelul bazat pe ecuaţia căldurii, echivalent cu vaporizarea la suprafață, cu o 
frontieră de fază în mişcare ce se schimbă continuu; 

e) modelul vaporizării parțiale, ce descrie formarea bulelor într-un lichid. 

Rata de ablaţie în funcție de expunerea radiantă a fost reprezentată de mai multe funcții: 

- dependență logaritmică (legea Lambert-Beer); 

- dependenţă liniară (modelul pierderii liniare de masă); 

- dependență polinomială (ablaţia corneei umane cu armonica a cincea a laserului cu 
Nd:YAG la 213 nm). i 


5.4.5.1. Modelul bazat pe legea Lambert-Beer 


În modelul bazat pe legea Lambert-Beer sau modelul „de evacuare” (blow-off model) se 
presupune că întreaga energie a impulsului laser este absorbită de materialul iradiat 
(împrăştierea este neglijată) şi că nici un produs de ablație nu este ejectat pe durata impul- 
sului laser. Ablația are loc prin vaporizare explozivă sau „evacuarea” materialului până la 
fundul craterului. Modelul se aplică pentru un profil uniform al fasciculului laser şi la expu- 
neri radiante coborâte. Acest model se poate aplica şi laserilor care emit trenuri de impul- 
suri (Er:Y AG) dacă ablația este realizată individual de fiecare microimpuls. Aşadar, acest 
model se aplică laserilor care emit impulsuri scurte, mai scurte decât timpul de vaporizare. 


5.4.5.1.1. Legea Lambert-Beer 


In $ 4.2.2.1 s-a arătat că în mediile dominate de absorbție, penetrarea radiaţiei laser în 
funcție de adâncimea z într-un mediu fără împrăştiere este guvernată de legea Lambert- 
Beer (ecuaţia 4.58), adică ae o simplă atenuare exponențială. Combinând relațiile (4.58) 
şi (3.45) rezultă: l ARETE 

F(z)= F, exp u,z), (5.64) 
în care Fo este expunerea radiantă la suprafață, F(z) este expunerea radiantă la adâncimea 
z, iar 4 este coeficientul de absorbție al mediului. 

Procesul de ablație este un eveniment cu prag, caracterizat de expunerea radiantă de 
prag Fp, care se obține (F = F,) în cazul în care z = Zmar (la baza craterului de ablaţie, 
expunerea radiantă este egală cu valoarea sa de prag). Cu alte cuvinte, dacă expunerea 
radiantă, Fo, este mai mare decât o valoare de prag, F,, materialul va fi îndepărtat până la 
adâncimea Zma. Expunerea radiantă atenuată la adâncimea Zma este prin definiție 
expunerea radiantă de prag şi deci: 


F, = Fy EXpl Haz na)» (5.65). 


sau; 


F, 
pia, sul A] | (5.66) 
Ha 
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Această relaţie arată că între rata de ablaţie şi expunerea radiantă există o dependenţă 
logaritmică. 


Deoarece în acest model se presupune vaporizarea pe întreaga suprafaţă, expunerea 
radiantă de prag este legată de căldura de ablaţie prin relaţia (5.9), rezultând: 


sala Let), (5.67) 
Ha H 


Masa de țesut îndepărtată de un impuls laser, Rą (rata de ablaţie), este dată de integra- 
rea adâncimii craterului pe întreaga arie iradiată, A: 


unde p este densitatea țesutului. Pentru un fascicul cu profilul intensității uniform, adânci- 
mea craterului va fi constantă pe întreaga suprafaţă a craterului şi masa îndepărtată va fi: 


Ra = PAZ ma (5.69) 
sau: 
i Duta) pan 
E ARES 


Această ecuație stabileşte o relație liniară între masa de țesut îndepărtată prin ablație şi 
logaritmul expunerii radiante. 
În cazul mediilor dominate de împrăştiere, prin analogie cu relația (4.60) se poate scrie: 


F(2)= Fk, exp(-z/5), (5.70) 
rezultând pentru adâncimea maximă de ablaţie: 
à tar Et Ee L :) (5.72) 
E, 


Ca şi în cazul mediilor dominate de absorbție, adâncimea de ablaţie Zma este o funcţie 
logaritmică de expunerea radiantă. 


5.4.5.1.2. Viteza şi adâncimea de ablație 


În modelarea care se prezintă î în continuare se fac următoarele presupuneri (Ostertag 
et al. 1997): 


- țesutul prezintă o absorbție independentă de timp; 

- iradianța Jọ la suprafaţă este presupusă a fi constantă pe aria supusă ablaţiei A şi pe du- 
rata impulsului laser z, (această presupunere poate fi eliminată prin generalizarea modelului); 

- conducţia căldurii spre exteriorul volumului iradiat pe durata impulsului poate fi fi 
neglijată (scară de timp de us); 

- căldura depozitată în material pe durata unui impuls laser se disipează complet 
înaintea sosirii impulsului următor (scară de timp de ms), Astfel, fiecare impuls laser 
începe cu aceeaşi temperatură inițială a materialului, 

După începutul impulsului laser, temperatura (sau densitatea de energie în material) 
creşte datorită absorbției radiaţiei laser. Ablaţia materialului va începe când se obține o 
temperatură critică sau o densitate de energie critică, 

Inainte de î începerea ablaţiei, densitatea de energie Ean (3, 0) (Ea = EP) în material la 
adâncimea z şi momentul t (/ = 0 la începutul impulsului) este: 


Eu(2.0=] i d AIE) are lottat expl= paz), (5.73) 
unde /(z) este dată de ecuaţia (4.58). 
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Notăm cu E. [J/cm] densitatea de energie critică (de prag) și cu 4, timpul între frontul 
anterior al impulsului laser şi începutul ablaţiei. Produsul £.AV poate fi interpretat ca 
energia necesară pentru îndepărtarea unui element de volum AV. La z = 0 şi £ = t, avem 
Eass (0; t) = Ec: 

E 


G S (5.74) 
4 Halo 
Ablaţia are loc pentru impulsuri cu durata z, > tp, adică: 
DE E, 
Ee EA it. (5.75) 
Io Ha lo 
F>> E 5.76 
OPS (5.76) 


în care am ţinut cont de relația (3.45). 
În momentul íp, pentru ablaţia unui strat infinitezimal de grosime 4z este necesară o 
creştere adițională a densității de energie AF, dată de: 
dE ass (7, ) 


AE E |04 = ua (lokat, Vz = ua E£, (5.77) 


abs FE 
în care s-a utilizat relația (5.74). 

Timpul inifinitezimal At necesar pentru a obține o densitate de energie adițională 
AEs este dat de: 


aa At = l4, . (5.78) 


AE sbs E az 


Viteza de ablaţie v, la începutul procesului de ablaţie este raportul între 4z şi At: 
ps uAlate e Ha Ea ador (5.79) 

i At AE zts / Hil 0 E 

Se demonstrează că pentru timpul încadrat între începutul ablației şi sfârşitul 
impulsului laser (f, < £ < 7) şi pentru un impuls laser cu profil temporal rectangular, 
viteza de ablație este dată de relația (5.79), fiind astfel independentă de timp. Viteza de 
ablație depinde numai de iradianța incidentă, Jọ şi de densitatea de energie critică, E.. 
Faptul că viteza: de ablaţie este independentă de coeficientul de absorbție şi dependentă 
de iradianță a fost verificat în experiențe cu laseri în undă continuă. 

Adâncimea de ablaţie pe impuls, Zmax este dată de: 


Zna = Va (Ep retea Sa )- 


E. 


5.80 
a, URR, R 
Ha E, Ha lE i 


în care s-a ţinut cont că F = 1,7,/2 (relaţia 3.45) şi Fp = Ed2 ha (relaţia 5.76). Dacă F < Fp, 
ablația nu are loc. Astfel, Fp poate fi interpretată ca expunerea radiantă de prag pentru 
ablație. Datorită presupunerii inițiale că se poate neglija conducția căldurii în afara 
volumului iradiat pe durata impulsului laser, rezultatul în această ecuaţie este independent 
de forma temporală și durata impulsului, 

„„ Interesant de observat că, datorită presupunerilor iniţiale (confinarea termică a radia- 
tiei laser absorbită), s-a ajuns la o dependenţă liniară între adâncimea de ablaţie şi expu- 
nerea radiantă, spre deosebire de dependența logaritmică prevăzută de relaţia (5.66). 
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DER PR N A Se i Ra em ei ue cate ag n aia i, 
În cazurile în care F >> Fp, ecuaţia (5.80) se reduce la: 


E 2R 
Zna = Sa 5.81 
EYY del (53D 
Pentru evaluarea datelor experimentale, se deduce o ecuație independentă de expune- 
rea radiantă aplicată: 
e pl (5.82) 
Cl + dtz 


Ecuația pentru adâncimea de ablaţie pe impuls Zmar poate fi generalizată pentru cazul în 
care iradianța locală este variabilă pe suprafața ablată, descriind profilul iradianţei cu o funcție 
cu două dimensiuni (iradianța dependentă de timp şi spațiu). Iradianța locală este dată de: 


I(r,p,2,t)= Fir.of(e)exp(-ua2), (5.83) 

cu 
Je paza. (5.84) 

şi 
Í F(r,ohdrdp = E, (5.85) 


unde Fir, ø) descrie expunerea radiantă variabilă spațial, iar /(7) este profilul temporal al 
impulsului laser. 

Neglijând conducția căldurii pe durata impulsului, se obține densitatea de energie 
înainte de începerea ablaţiei: 


Emro. z,t)= f EE or) expl- Haz)d B (5.86) 


În această ecuație se neglijează împrăştierea fotonilor în materialul țintă. Dar chiar 
dacă împrăştierea fotonilor are loc în material, această ecuație este variabilă pentru ca- 
zurile în care valoarea iradianței locale nu variază mult pe o distanță egală cu adâncimea 
de absorbție 1/44 a fotonilor. Ablaţia se Gesta dară la z = 0 şi t = q, pentru locurile în care 


Eas > Ec, adică: ta 
[Ee ouf = e (f, D 20 pAs a (5.87) 
Timpul £„(r, o) între frontul anterior al epon şi Ace puii ablației în poziția (r, ø) 
este dat de: 
i. neal F(r, oyua f(t)d' = E (5.88) 


Se introduc următoarele notații: 
- poziția suprafeței materialului în mişcare în. locul (r, ø) este notată cu zo, astfel că 
Ezt soba], Q, Z — Zo(r, p, i), 4; 
- energia în material se calculează cu un sistem de coordonate în mişcare, cu z(r, @ t) 
=z-zAr, 0). 
Pentru sistemul de coordonate i T în E ecuației (5.78) pentru Ar se obține: 
OE (0,2, t) Oza(r.p,t) ôE (r.p, z,t) 
Bm =- abs [i A oof F abs VOP “o 89 
z ôz ôt ât ŞI) 
Dar; 
Oz, (n, pt 
i =v (r.t) (5.90) 


este tocmai viteza de ablație dependentă de spațiu și timp. 
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Soluţia ecuaţiei (5.89) este dată de: 


Es (7,9, 2,0)= E, exp(- 42), (5.91) 
şi: 
va(r.p.0)= ate) 4). (5.92) 
În final, adâncimea de ablaţie pe impuls în poziţia (r, ø) este: 
Tp F(r,o) ' r 1 F(r.9) 
= EMLA N E E pet fa E i 
ae 9) Paa E, Fle) t ji | F, | , (5 93) 
unde F,= SEJ: ; 


Acest model prevede o adâncime de ablație care este independentă de forma tempora- 
lă a impulsului. În cazul în care iradianța: locală este constantă la suprafață, ecuaţia de mai 
sus se reduce la ecuaţia (5.80). 

Modelul de ablaţie descris a fost verificat pentru ablaţia laser a dentinei în funcţie de 
expunerea radiantă, în domeniul lungimilor de undă 6-7,5 um, utilizând un laser cu elec- 
troni liberi cu durata impulsului de 5 us (Ostertag er al. 1997). Adâncimea de ablație mă- 
surată în dentină reprezentată în funcție de expunerea radiantă medie pe impuls (figura 5.53) 
reflectă o relaţie liniară pentru toate lungimile de undă laser utilizate (Şi Zmay > 0). Inter- 
secția regresiei liniare cu axa expunerii radiante indică pragul de ablaţie. 

Rezultatele datelor experimentale obținute pentru diferite lungimi de undă sunt sinte- 
tizate în tabelul 5.16. 


Tabelul 5.16. Panta dzma/dF, pragul de ablaţie F, şi produsul (dzma/dF)F, pentru adâncimile 
experimentale de ablaţie pe impuls în dentină în funcție de expunerea radiantă 
pentru diferite lungimi de undă 


Lungime de undă [pm] 6,0 65 7,0 7,5 
dZmax/dF [um-em2/J] 3,93 3,95 2,75 3,98 - 

Fp [J/cm] EEG] 1,23 2,16 

a/dF)F 5,11 - 6,36 3,38 10,98 


Dependenţa volumului craterului de ablație măsurat în funcţie de adâncimea de abla- 
ție pentru două lungimi de undă este prezentată în Soma 5.54. 


E 150 30 q 
z 
i 25 
„E 100 ST 20 
e E 
$ E p 
d 50 = 10 
5 
9 0 o bat 
9404 INDUS P ea 70 Ti 3.020, 340 au 460; 200 4100. 2 90 
Fluența [J /cm?) Adâncimea. de oblație(!0impulsuri) (jum) - 
Fig. 5.53, Adâncimea craterului de ablaţie Fig. 5.54. Volumul craterului de ablaţie în 
în dentină în funcţie de fluentă pentru funcție de adâncimea de ablație măsurată 
A= 6,0 um şi 10 impulsuri aplicate pe pentru lungimile de undă 6,0 şi 7,0 um 


crater (Ostertag et al. 1997). (Ostertag et al. 1997). 


222  BIOFOTONICĂ 


Din analiza rezultatelor teoretice şi experimentale prezentate mai sus se desprind 
următoarele concluzii: 

a) O adâncime de absorbție mai mică a fotonilor în țesut (un coeficient de absorbție 
mai mare) conduce la un prag de ablaţie F, mai coborât şi deci o adâncime a craterului 
Zmax Mai mare. 

b) O adâncime de ablație (volum ablat pe impuls) mai mare se obține când energia 
termică rămasă în țesut după ablație este mai mică. 

c) Distrugerea termică colaterală este rezultatul energiei termice rămasă în țesut după 
ablație. ; 

d) Conform acestui model, creşterea adâncimii de ablație în funcţie de expunerea ra- 
diantă trebuie să fie independentă de lungimea de undă laser aplicată (dmax dF = 1/H4aF)). 
Creşterile măsurate pentru lungimile de undă de 6,0, 6,5 şi 7,5 um sunt similare, dar la 
7,0 pm sunt semnificativ mai mici. Această lungime de undă pare mai puţin eficientă 


pentru ablația dentinei în comparaţie cu alte lungimi de undă. 

Modelul ablaţiei laser bazat pe legea Lambert-Beer este valabil în special la 
expuneri radiante coborâte (Fo < 7 J/cmð. Dacă expunerea radiantă este mare sau im- 
pulsurile laser sunt mai lungi, presupunerea confinării termice nu mai este valabilă. În 
aceste cazuri particulare, ablația dentinei este descrisă mai bine de o relație logaritmică 
între adâncimea de ablaţie şi expunerea radiantă incidentă. Relaţia logaritmică poate fi 
şi rezultatul absorbției şi împrăştierii radiaţiei laser în norul de fum produs de ablație. 
Astfel, absorbţia relativă a radiaţiei laser măsurată în norul de fum la ablația osului cu 
laserul cu CO; (durata impulsului 150 us) creşte odată cu expunerea radiantă aplicată: 
0-10 % pentru 2,5-5 J/cm?; 10-30 % pentru 40 J/cm? şi 30-60 % pentru 370 J/cm? 
(Forrer et al. 1993a). Osul şi dentina au aceleaşi componente, cu aproximativ aceleaşi 


ponderi relative. 


Acest model de ablaţie permite afirmarea unei concluzii importante privind meca- 
nismul ablaţiei laser: egalizarea termică între microstructurile încălzite puternic şi tesu- 
tul înconjurător condure la o ablaţie care este în mare parte independentă de absor- 


bantul primar. 


5.4.5.1.3. Verificarea modelului 


Modelul ablaţiei laser bazat pe legea Lambert-Beer este aplicabil numai în anumite 
condiții experimentale. Condiţiile pentru aplicarea modelului sunt întrunite în cazul 
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Fig. 5.55, Adâncimea de ablaţie în dentină 
şi smalţul dintelui uman în funcţie de 
expunerea radiantă a laserului cu Er:YAG 
la 2 Hz (Li et al. 1992). 


ablaţiei substanțelor dentare dure (dentina şi 
smalțul) cu ajutorul laserului Er:YAG. Li et al 
(1992) au măsurat adâncimea de ablaţie în smal- 
țul şi dentina dintelui uman pentru diverse expu- 
neri radiante şi rate de repetiție ale impulsurilor 
laserului cu Er:YAG (200 us). Rezultatele sunt 
prezentate în figura 5.55. 

Prin fitarea datelor experimentale (adâncimea 
de ablaţie pe impuls) cu ajutorul ecuației (5.65) 
pentru expuneri radiante cuprinse între 10 şi 140 
J/cm?, s-au obținut adâncimea maximă de ablaţie 
pentru un impuls, Zmaw expunerea radiantă de prag, 
F, şi coeficientul de absorbție pentru dentină și 
smalţ. Aceşti parametri sunt indicaţi în tabelul 5.17. 
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Tabelul 5.17. Parametrii caracteristici ai modelului bazat pe ecuaţia Lambert-Beer pentru ablația 


dentinei şi smalțului cu laserul Er:YAG 
Dentină Dentină Smalt Smalț 
2 Hz 5 Hz 2 Hz 5 Hz 
Zmar [uM] 36-78 67-80 37-75 50-74 
Fp [em] 1,2 0,7 18,6 7,2 


ua [cm] 620 310 


Datele prezentate pot fi utilizate pentru determinarea expunerii radiante optime a 
laserului la 2 Hz şi 5 Hz, în vederea ablației efective a smalţului şi dentinei. Ablaţia denti- 
nei se realizează mai eficient față de cea a smalțului atât la 2 Hz, cât şi la 5 Hz (coeficient 
de absorbție mai mare şi expunere radiantă de prag mai mică). 

În practică, fitarea curbei adâncimii de ablaţie în funcție de expunerea radiantă se 
poate face numai în domenii limitate ale expunerii radiante. Hibst şi Keller (1993) au 
arătat că ablația substanțelor dentare dure cu laserul Er:Y AG nu poate fi caracterizată de 
o singură dependență logaritmică, datorită faptului că îndepărtarea materialului începe pe 
durata impulsului laser. Pentru expuneri radiante mari, ablația țesutului are loc aproape 
imediat după începutul impulsului laser. Astfel, pentru impulsuri cu energia de 20 mJ, în- 
târzierea între începutul ablației față de începutul impulsului este de 30 us pentru dentină 
şi 35 us pentru smalţ, adică ablaţia are loc pe un interval de circa 80 % din durata totală a 
impulsului laser (150 us). 

Ablația substanțelor dentare dure are loc sub forma unor fragmente mici de dentină şi 
smalţ (Keller şi Hibst 1990). Fragmentarea țesutului şi ejecţia particulelor poate fi cau- 
zată de evaporarea bruscă a apei conținută în dentină şi smalţ. Creşterea presiunii interne 
poate sparge substanțele dure, iar vaporii de apă în expansiune pot accelera fragmentele. 
Astfel, presiunea vaporilor de apă poate atinge valori mari chiar la temperaturi moderate, 
de exemplu 10 MPa la aproximativ 310 °C. Materialul poate fi îndepărtat fără topirea sau 
vaporizarea componenţelor solide ale țesutului (temperatura de topire a substanțelor 
dentare dure este ridicată: 1 280 9C pentru smalţul dintelui uman şi 1 720 °C pentru fosfa- 
tul de tricalciu pur). 

Particulele ejectate prin ablaţie, care constau din fragmente de dentină şi smalţ, pre- 
cum şi din vapori de apă, sunt încălzite prin absorbția radiaţiei incidente a laserului cu 
Er:YAG. Totuşi, absorbţia este mult mai redusă decât în cazul apei în fază lichidă 
(datorită absorbției componentelor solide, ca de exemplu hidroxiapatita), astfel că este 
puţin probabil să aibă loc ablaţia secundară a produselor ejectate din crater. Încălzirea 
particulelor ejectate conduce la o pierdere de energie suplimentară, care împiedică ca 
adâncimea craterului să crească liniar cu expunerea radiantă. Această pierdere de energie 
a fost observată și în cazul ablației la 3 um a altor țesuturi calcifiate (Izatt et al. 1990a). 
Vaporizarea unei cantități mici de apă poate cauza numai dezintegrarea țesutului dur, fără 
ejecţia de particule. Conţinutul mai scăzut de apă în smalţ în comparaţie cu dentina poate 
astfel explica eficiența mai scăzută de ablaţie a smalțului. 

Aşadar, ablația substanţelor dentare dure cu laserul Er:Y AG are loc inițial fără topirea 
componentelor solide ale țesutului. Discrepanţa între suprafața rugoasă a craterului ce 
indică fragmentarea şi efectele termice reduse asupra țesutului înconjurător pe de o parte, 
şi depozitele de particule amorfe precum şi consumul considerabil de energie pe de altă 
parte poate fi explicată prin încălzirea secundară a particulelor expulzate, probabil dato- 
rită absorbției hidroxiapatitei. La expunerile radiante utilizate nu s-a observat formarea 
plasmei sau a undelor de șoc puternice, astfel că temperatura de ablaţie şi presiunea pot fi 
considerate ca relativ coborâte, 
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Modelul de ablaţie bazat pe legea Lambert-Beer a fost verificat şi în cazul ablației 
țesutului dur Au) cu laserul cu holmiu (Barton er al. 1995). Pentmu acest scop, a fost 
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Fig. 5.56. Rata de ablaţie medie în 
funcţie de iradianță în cazul iradierii 
osului cu laserul cu holmiu printr-o 
fibră cu diametrul de 400 um 
(Barton et al. 1995). 


calculată adâncimea de ablație medie, ze din 
volumul craterului ablat şi secțiunea sa transversală 
(Zmed = Vasl(arw7/4)). Datele experimentale, reprezen- 
tate în figura 5.56, arată că dependența ratei de 
ablaţie de iradianță urmează o funcţie logaritmică. 
Din fitarea datelor experimentale cu funcția 
logaritmică (5.66), ţinându-se cont şi de (3.45), 
rezultă: 5 = 1/4a = (90 + 6) um şi Jp = (5,86-10° + 
4,2105 W/cm?. Laserul cu Ho:Y AG if 2,1 um are o 
adâncime de penetrare în apă care este cu două 
ordine de mărime mai mare decât cea a laserului cu 
Er:Y AG la 2,94 um (~ 300 um față de 0,75 um). La 
un prag de ablație mare, se poate prezice o eficiență 
scăzută de ablaţie şi o distrugere termică mai mare 
indiferent de ţesut (moale sau dur). De altfel, aceste 


lucruri au fost observate şi experimental la această 
lungime de undă (Jansen et al. 1993a, Romano er al. 1994). La lungimea de undă de 
2,1 um, împrăştierea nu poate fi neglijată şi trebuie inclusă în formularea condiţiilor iniţiale. 
Acest lucru rezultă cu claritate din următorul calcul. Utilizând un coeficient de absorbție al 
apei la 2,1 um de 25 cm'! şi un conţinut de apă al osului de 20 %, rezultă un coeficient de 
absorbție al osului /4 os = 5 cm™ şi o adâncime de penetrare optică de 2 000 um, mult mai 
mare decât cea observată experimental. Dacă se are în vedere teoria mediilor dominate de 
împrăştiere (§ 4.2.2.2), rezultă: Ra = 73 % (formula 4.62), k, = 6,72 (formula 4.61) şi 
d= 171 um (formula 4.65). Considerând în final că zona optică este identică cu adânci- 
mea de penetrare optică dată de formula (4.18), se obţine u, = 818 cm'!. 

Un alt exemplu de aplicare a modelului de ablație bazat pe legea Lambert-Beer se 
referă la ablaţia corneei cu laserul ArF (193 nm). Pettit şi Ediger (1996a) au reprezentat 
într-un grafic o serie de date expe- 
rimentale obținute pentru adânci- 
mea de ablație a corneei pe 
impuls în funcție de expunerea 
radiantă aplicată (figura 5.57). 
Îndepărtarea de țesut începe la o 
expunere radiantă a laserului cu 
ArF de aproximativ 40 mJ/cm?, 
iar. adâncimea de ablaţie pe im- 
puls creşte odată cu mărirea ex- 
punerii radiante a laserului până !2 
câțiva J/cm? conform unei curbe 
logaritmice, Pentru expuneri ra- 
diante de peşte 1 J/cm, adânci- 
mea de ablaţie pe impuls devine 
în esență constantă, atingând va- 
loarea de aproximativ 1 


10 


Adâncimea de ablatie în cornee 
e 


pe impuls | jum) 
o 
3 


Expunerea radiantā pe impuls [mJ /cm?) 


Fig. 5.57. Dependența adâncimii de ablație a 
coorneei în funcție de expunerea radiantă a 
laserului cu ArF (Pettit şi Ediger 19963). 
um. 


Ablaţia cea mai eficientă (îndepărtarea de masă pe unitatea de energie depozitată) 
intervine pentru « expuneri radiante cuprinse între 100 şi 300 mJ/em?. De ac eea, cele mai 
multe studii clinice au fost efectuate în acest domeniu de expuneri radiante 
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Cele două curbe din figura 5.57 fitează datele experimentale cu ajutorul modelului de 
ablație bazat pe legea Lambert-Beer. Această teorie presupune o atenuare a radiaţiei laser 
incidentă pe ţintă conform legii Lambert-Beer, ablaţia materialului având loc până la o 
adâncime la care expunerea radiantă reziduală scade până la valoarea sa de prag. 
Măsurătorile de stres fotoacustic au,dovedit că ablaţia țesutului cu laserul ArF are loc prin 
intermediul vaporizării de suprafaţă şi nu prin explozie în volum, ceea ce sugerează că 
modelul bazat pe legea Lambert-Beer este aplicabil acestui caz. Curba continuă a fost tra- 
sată pe baza coeficientului de absorbţie al corneei la 193 nm (2 700 cm'!), măsurat an- 
terior de Puliafito er al. (1985). Dependenţa logaritmică prevăzută de legea Lambert-Beer 
poate aproxima datele experimentale numai dacă coeficientul de absorbție la 193 nm este 
cu un ordin de mărime mai mare, adică 39 900 cm" (curba întreruptă). Deşi s-a dovedit 
că atenuarea reală a radiaţiei laserului cu ArF în cornee creşte semnificativ în condiţii de 
ablație (Ediger et al. 1994), totuşi numai acest lucru nu poate explica diferența mare între 
cele două valori ale coeficientului de absorbție. 

Pettit er al. (1995) au încercat să explice aspectul surprinzător al datelor din figura 
5.57, respectiv faptul că adâncimea de ablaţie pe impuls nu aţinge niciodată adâncimea de 
penetrare optică a radiației de 193 nm în cornee măsurată de Puliafito er al. (1985) 
(1/2 700 cm"! = 3,7 um). La valori foarte mari ale expunerii radiante, ablaţia superficială 
poate fi atribuită efectului de ecranare a țintei de către plasmă. Totuşi, nu există o dovadă 
clară de formare a unei plasme semnificative în cea mai mare parte a domeniului de expu- 
neri radiante prezentate în figura 5.57, astfel că trebuie avute în vedere mecanisme alter- 
native pentru dependența observată a adâncimii de ablaţie în funcţie de expunerea radiantă. 

În timpul iradierii cu laseri în UV a PMMA (polimetilmetacrilat, un polimer sintetic 
utilizat adesea ca analog al corneei pentru testarea procedurilor clinice) s-a observat 
fenomenul de „incubaţie”, în care proprietăţile optice şi chimice ale țintei sunt modificate 
de impulsurile laser inițiale într-o modalitate cumulativă (Kiiper şi Stuke 1989, Srinivasan 
et al. 1990a). Măsurătorile au dovedit că în timpul ablaţiei corneei, impulsul reflectat a fost 
inițial suficient de scurt și s-a modificat numai puţin în urma iradierii cu 100 de impulsuri 
laser. Rezultă deci că incubaţia nu intervine în timpul ablației țesutului biologic. Acest 
fapt a fost evidențiat şi de rezultatele unor măsurători fotoacustice separate. 

Datele din figura 5.57 sugerează că în timpul iradierii cu impulsuri laser intense la 
193 nm se formează noi cromofori cu absorbție puternică la această lungime de undă, 
ceea ce măreşte atenuarea țintei la iradiere. S-a sugerat formarea radicalilor liberi 
organici (Kitai er al. 1991), care, în afară de modificarea caracteristicilor de absorbţie ale 
țesutului, pot afecta substanțial răspunsul la vindecare al țesutului, deoarece se cunoaşte 
că aceste specii au un efect detrimental asupra celulelor. Pettit et al. (1996b) au utilizat 
spectroscopia de rezonanță paramagnetică electronică pentru a studia formarea radica- 
lilor liberi ca urmare a iradierii corneei cu laserul (radicalii sunt detectați datorită proprie- 
tăților lor paramagnetice). S-a reuşit punerea în evidență a unor radicali organici cu 
greutate moleculară mare, care sunt destul de abundenţi în corneea iradiată cu laserul cu 
ArF. Radicalii sunt puternic reactivi (timp de viaţă scurt) la temperaturile fiziologice. 
Autorii menţionaţi au determinat o eficiență pentru generarea radicalilor de 0,15 %, ceea 
ce implică că în regiunea suprafeţei țesutului se produc 1,210!” cm? astfel de specii reac- 
tive la fiecare impuls laser. Prezenţa acestor radicali liberi organici poate explica atenua- 
rea mărită a radiaţiei laser de 193 nm în timpul ablaţiei corneei. 

In chirurgia corneei se pot folosi şi laserii din inftaroşu mijlociu (2,7-3,0 um) cu im- 
pulsuri scurte (< 500 ns) (Ren er al, 1995), Radiația laser cu aceste lungimi de undă se su- 
prapune peste vârful de absorbţie al apei, constituentul principal al corneei, cu adâncimi 
de penetrare de 1-3 um. Durata impulsurilor trebuie să fie mai mică decât timpul de 
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relaxare termică, care este de ordinul microsecundelor. Investigaţiile au arătat că distru- 
gerile termice laterale ale corneei pot fi reduse de la 30 um la 5 um, dacă durata impul- 
sului laser se reduce de la 200 us (modul de generare liberă) la aproximativ 100 ns (mo- 
dul declanşat). 

Armonica a cincea a laserului cu Nd:YAG (213 nm) poate fi folosită de asemenea 
pentru ablația corneei, deoarece lungimea sa de undă şi durata impulsului sunt foarte 


20 apropiate de cele ale laserului cu ArF. 

1,8 Studiile histologice au arătat că zona 
m AS de distrugere creată de acest laser este 
è 1,4 mai mică de 1 um (Ren et al. 1990a), 
3 similară cu cea obţinută cu laserul cu 
Ā i ArF. Shen et al. (1997) au măsurat 
s ma rata de ablație a corneei la 213 nm, 
RE care este prezentată în figara 5.58. 
a 06 Datele arată că pragul de ablaţie pen- 
d 04 PIPIA tru cornee a fost sub cea mai cobo- 
g 02 a eare poino miaa râtă valoare a expunerii radiante 
= o0 testate (72 mJ/cm?). Rata de ablație a 


O 100 200 300 400 500 60 corneei variază între 0,11 um/impuls la 
Expunerea radiantă [mJ/cm? 98 mJ/cm? şi 1,49 um/impuls la 

Fig. 5.58. Rata de ablație a corneei în funcție de 507 mJ/em?, după o curbă care diferă 

expunerea radiantă pentru armonica a cincea a atât de dependența liniară, cât şi de 

laserului cu Nd:YAG (213 nm) (Shen er al. 1997). dependenţa logaritmică. Linia continuă 
din figura 5.58 reprezintă cea mai bună 
fitare polinomială a tuturor punctelor experimentale. 

Caracteristicile de ablaţie ale corneei folosind armonica a cincea a laserului cu 
Nd:YAG (213 nm) şi laserul cu ArF (193 nm) sunt similare. La 193 nm, pragul măsurat 
de ablație a corneei variază între 30 şi 50 mJ/cm?. La 213 nm, curba din figura 5.58 
sugerează că pragul de ablaţie este situat la < 50 mJ/cm?. Pentru expuneri radiante sub 
200 mJ/cm?, ratele de ablaţie la 213 şi 193 nm sunt similare (0,12-0,17 um pe impuls la 
120 mJ/cm? j Rata de-ablație la 213 nm creşte mai rapid odată cu expunerea radiantă î în 
comparație cu laserul cu excimer la 193 nm. La expuneri radiante de peste 250 mJ/cm?, rata 
de ablație la 213 nm a fost între 1,2 şi 2,2 ori mai mare decât rata de ablaţie la 193 nm. 
Aşadar, din acest punct de vedere, ablația corneei cu lungimea de undă de 213 nm este mai 
convenabilă, deoarece în keratectomia fotorefractivă este de dorit un nivel coborât al expunerii 
radiante şi o pantă mică a ratei de ablaţie. Acestea asigură îndepărtarea precisă a țesutului şi 
modificări minime ale ratei de ablaţie în funcție de fluctuațiile expunerii radiante. 


5,4,5.1,4. Modelul coeficientului de absorbţie dinamic 


Walsh şi Cummings (1994) au dezvoltat un model de ablaţie care este bazat în mod 
fundamental pe legea Lambert-Beer, dar ia în consideraţie şi modificările dinamice ale 
coeficientului de absorbţie. Absorbţia radiaţiei din infraroşu mijlociu de către apă 
depinde de temperatură şi presiune ($ 4,1.1.7.1), ambele crescând rapid pe durata 
impulsului laser de ablaţie. Spectrul de absorbţie al apei la intensitate coborâtă (prezentat 
în figura 4.2 şi în tabelul 4.1) nu descrie corect absorbția radiației în timpul iradierii 
țesutului cu laseri în infraroșu de mare putere, Datele experimentale arată că este posibilă 
modificarea coeficientului de absorbție al apei chiar cu două ordine de mărime pe durata 
impulsului laser, 
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Dependenţa energiei depozitate în funcție de modificările coeficientului de absorbție, 
prezentată în figura 4.27, sugerează un model de ablaţie unidimensional. Țesutul este divi- 
zat într-o serie de celule cilindrice cu grosimea de 1 um, 0 1 2 


a în figura 5.59. Coeficientul de absorbție, 4 al bi ee e 
fiecărei celule depinde de energia care a fost depozitată T 5; Em | iri 
anterior în celulă. Impulsul laser incident este consi- Po REET 
derat uniform spațial, cu un profil temporal gaussian; 
ambele supoziții reprezintă aproximări rezonabile Fig. 5.59. Reprezentarea schematică 
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pentru fasciculul laserilor cu erbiu în regim declanşat. a modelului coeficientului de 

Din punct de vedere temporal, fiecare impuls laser este absorbție dinamic (Walsh şi 
OR A . 2 i > 190 

divizat într-o serie de segmente cu durata de 1 ns. Cummings 1994). 


Rezultatele obținute utilizând acest model sunt relativ insensibile la variațiile segmen- 
tării temporale şi spațiale a impulsului laser şi a țesutului. Inițial se presupune că pro- 
prìetățile optice ale țesutului sunt cele corespunzătoare pentru 22 °C şi 80 % apă, adică 
Ha (tesut) = 0,8 4a apă: 

Să considerăm acum că primul segment cu durata de 1 ns al impulsului este incident 
pe țesut, Depozitarea energiei optice în prima celulă este determinată fðlosind legea 

Lambert-Beer dată de ecuaţia (4.58). În acest caz, / este iradianța transmisă printr-o 
celulă cu grosimea z, având coeficientul de absorbție 44. Fracţia din radiația absorbită de 
către celulă, Jass este fabs = (Zo — D/o. Energia incidentă pe fiecare celulă este dependentă 
de energia transmisă prin celula anterioară. Fracţia de energie absorbită în oricare celulă 
este determinată de legea Lambert-Beer. După fiecare impuls cu durata de 1 ns al 
radiației incidente, coeficientul de absorbție al fiecărei celule este actualizat în conformi- 
tate cu datele prezentate în figura 4.27. Se presupune că întreaga energie laser este terma- 
lizată, fără conducția căldurii pe durata impulsului. 

Modelul coeficientului de absorbție dinamic permite penetrarea radiației în țesut mult 
mai adânc decât prevăd modelele bazate pe un coeficient de absorbție static, având valoa- 
rea corespunzătoare la intensitate coborâtă. De  — 30 


exemplu, la A = 2,94 um, procesul de depozitare a 5 25 
energiei modifică coeficientul de absorbție la su- 3 20 
prafaţă de la ~ 13 000 cm"! la < 10 000 cm"! laira- £ 45 
dierea cu expuneri radiante mari. = 
Rezultatele modelului sunt prezentate în figura = [E 
5.60 în termenii energiei absorbite pe unitatea de z z 
volum la sfârşitul impulsului laser (Cummings şi & 0 
Walsh 1993b). aa, de notat că Sa e ut 0 SAIO 15 2 294020. aa (0 
retice prevăd o încălzire puternică a straturilor de la A Ea a 
suprafață şi gradienți mari pentru depozitarea căldu- Fig. 5.60. Absorbția teoretică a radiației 
rii în adâncime. laser în funcție de adâncimea în țesut 
Se observă că, deoarece radiația laserului cu pe baza modificării dinamice a 
Er:YSGG este absorbită mai puternic de apa încăl- coeficientului de absorbție pentru 
zită față de radiaţia laserului cu Er:YAG, aceasta din laserii Er:YAG şi Er:YSGG la 
urmă penetrează mai adânc şi cauzează o supraîncăl- expunerea radiantă de 30 J/cm“ 
zire mai mică la suprafață. Dacă se presupun densități (Cummings şi Walsh 1993b). 


şi capacități calorice constante pe durata impulsului, atunci densitățile de energie depozitate de 
laserul cu Er:YAG (~ 11 kJ/cm? ) şi de laserul cu Ern YSGG (~ 28 kJ/em° ) corespund unor 
temperaturi ale apei de 2 600 şi respectiv 6 700 °C, ceea ce evident nu este cazul. 

Dacă se presupune că ablația are loc în toate țesuturile în care se depozitează o densi- 
tate de energie > 2 500 J/cm?, se poate prevedea o relație între rata de ablaţie şi expunerea 
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radiantă incidentă (figura 5.61). Relaţia între rata de 
ablaţie şi expunerea radiantă este liniară, cu excepția 
zonei lângă pragul expunerii radiante pentru ablație. 
Panta eficienţei pentru ablaţia laser este semnificativ 
mai mare decât valoarea nominală de 2,9 kJ/cm? ne- 
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D NDEAN cesară pentru creşterea temperaturii şi furnizarea căl- 
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O W 20 30 40 50 60 70 durii latente de vaporizare a apei. Astfel, panta efi- 
Fluența [J/cm] cienței indică o supraîncălzire semnificativă a com- 

Fig. 5.61, Adâncimea de ablație pe ponentelor supuse ablației. 
impuls în funcție de expunerea Rezultatele indică o penetrare mai adâncă a 
radiantă prevăzută de modelul radiației laserului cu Er:YAG față de laserul cu 
coeficientului de absorbție dinamic  gr:YSGG şi în consecință o secționare mai profundă 
(Walsh şi Cummings 1994). a țesutului. Ar rezulta o concluzie exact opusă dacă s-ar 


presupune că absorbția apei la intensitate coborâtă 
controlează procesul de absorbție pe durata impulsului laser. 
Importanța modificărilor proprietăților optice ale țesu- 


Er:YAG 


2 


ne 
(3 ` . . . 
pae Ahaa Tom turilor pe durata impulsului laser de ablație a fost dovedită 
er: . . . 
ESS in vitro la temperatura camerei, pentru pielea de cobai. Rata 
E Sy de ablație în funcţie de expunerea radiantă incidentă este 
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0202060 80 ilustrată în figura 5.62. Rezultatele dovedesc că pentru o 
Fluența  [J/cm?) expunere radiantă pe impuls dată, radiația de 2,94 um a 
Fig. 5.62. Comparaţie între laserului cu Er:YAG produce în țesut un crater mai adânc 
adâncimile de ablaţie în decât radiaţia laserului cu Er:YSGG la 2,79 um. 
pielea de cobai pentru laserii Se observă că există trei regiuni în curba adâncimii de 
cu Er:YAG şi Er:YSGG  ablaţie în funcţie de expunerea radiantă. La expuneri radian- 
(Walsh şi Cummings 1994). te apropiate pragului de ablație, adâncimea de ablaţie pe im- 
puls creşte rapid odată cu mărirea expunerii radiante. Odată 
cu mărirea expunerii radiante la valori cuprinse între 20 şi 60 J/cm?, panta adâncimii de 
ablaţie în funcție de expunerea radiantă pe impuls este relativ constantă. În sfârşit, la 
expuneri radiante mai mari de 60 J/cm?, panta curbelor se micşorează. La aceste valori 
mari ale expunerii radiante se observă formarea plasmei, indicată de un flash de lumină 
albă chiar în apropierea suprafeței țesutului pe durata impulsului laser. 

Datele experimentale arată că ablaţia are loc la adâncimi mult mai mari decât cele 
prezise de coeficientul de absorbție al apei la intensitate coborâtă. Ratele de ablație măsu- 
rate pentru o expunere radiantă dată sunt mai mari decât cele calculate. Walsh şi 
Cummings (1994) atribuie această diferență între rezultatele experimentale şi cele pre- 
văzute de model datorită ruperii mecanice a pielii de către presiunile ridicate induse la lo- 
cul de ablaţie. Astfel, craterul de ablaţie se extinde mai mult în țesut, deoarece presiunea 
indusă acţionează în special la fundul craterului. 

Pe durata ablaţiei cu laseri declanşaţi, absorbția căldurii are loc prea rapid pentru ca o 
tratare bazată pe încălzirea convențională să fie aplicabilă, adică materia încălzită nu 
seferă numai o simplă schimbare de fază în condiţii de echilibru. Pentru energiile depo- 
zitate în aceste experienţe, materialul devine supraîncălzit şi poate fi descris ca un fluid 
cu o singură fază. Ablaţia are loc ca o explozie termică cu formarea ulterioară a undelor 
de şoc. Viteza undei de șoc indusă de laser poate fi studiată pentru a determina presiunea 
şi bilanţul energetic al particulelor expulzate ce formează norul de fum de ablaţie, 

Aşadar, proprietăţile optice dinamice explică secţionările adânci în țesut observate expe- 
rimental. Aceste proprietăţi optice dinamice pot explica de asemenea zonele mai largi de dis- 
trugere termică care au fost observate în cazul laserilor care emit în infraroşu mijlociu. 
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5.4.5.1.5. Modelul atenuării particulelor expulzate 


Partovi et al. (1987) au dezvoltat un model teoretic pentru a descrie ablația termică a 
țesutului moale cu radiația laser, care a fost aplicat ablaţiei peretelui normal de arteră 
umană cu laserul cu argon (476 nm) în undă continuă. Acest model prevede o creştere 
liniară a volumului craterului în funcţie de expunerea radiantă peste o anumită valoare de 
prag. Totuşi, datele experimentale obținute (Izatt et al. 1990a) arată că adâncimea de ablaţie 
pe impuls nu depinde liniar de expunerea radiantă sub pragul de producere a plasmei. 
Această abatere de la liniaritate se datorează prezenței în craterul de ablaţie a particulelor 
ejectate anterior pe durata aceluiași impuls, care atenuează radiaţia laser incidentă.” 

Izatt et al. (1990a) au elaborat modelul atenuării particulelor expulzate, în care sunt 
incluse efectele asupra fasciculului laser incident a produselor de ablație absorbante, 
existente în crater pe durata impulsului laser. Au fost luate în consideraţie numai 
mecanismele care intervin sub pragul de apariție a plasmei în ţesut. Indepărtarea de țesut 
se presupune că se realizează prin depozitarea unei cantități critice de energie, H, numită 
căldura de ablaţie, care este necesară pentru ablarea unei unități de volum. Deoarece la 
lungimile de undă ale laserilor cu Er:Y AG, HF şi co (2,6-10,6 um) adâncimea de pene- 
trare optică (adâncimea de atenuare) în țesut, 
6, este de ordinul um, iar mărimea spotului 2w 
al fasciculului laser incident este de câteva 
sute de um, rezultă că pierderile de energie 
datorită împrăștierii radiaţiei pot fi neglijate. 

Pe baza măsurătorilor vitezei de ejecţie a 
particulelor expulzate se poate considera că 
norul de fum creat în timpul impulsului laser 
este confinat inerţial în crater pe durata im- 
pulsului laser. Astfel, în cazul ablaţiei tibiei 0 100 200 300 SOD a007 
de vită cu laserul cu HE, viteza de vârf a Viteza particulelor [m/s] 
particulelor expulzate a fost de aproximativ Fig. 5.63. Profilul vitezei de ejecție a 
175 m/s (figura 5.63). Pentru un impuls laser particulelor în cazul ablaţiei tibiei de vită 
de 350 ns, o particulă expulzată din crater ce cu laserul cu HF (2,832 um) la o expunere 
călătoreşte cu viteza medie va traversa numai radiantă de 20 J/em? (Izatt et al. 19903). 

60 um înainte de sfârşitul impulsului. Prin 

urmare, în timpul producerii unui crater de ablaţie cu o adâncime tipică de câteva sute de 
um, cele mai multe particule expulzate pot fi considerate confinate inerţial în sau în 
apropierea craterului de ablaţie pe durata impulsului laser. 

Un exemplu de profil al vitezelor particulelor expulzate, măsurat prin metoda 
timpului de zbor pentru un eşantion din os de vită, este „prezentat în figura 5.63 pentru o 
expunere radiantă a impulsului incident de 20 J/cm?. Particulele individuale de os 
expulzate prin ablaţie au fost studiate cu ajutorul unui microscop electronic cu baleiaj, 
rezultând diametre cuprinse între 100 nm şi 5 um, cu un diametru mediu de 500 nm. În 
alte condiţii experimentale (ablaţia gelatinei ce conţine 60 % apă cu un laser cu CO, în 
impulsuri cu durata de 250 ps, energia 80 mJ şi frecvenţa de repetiție 2 Hz), particulele 
părăsesc țesutul cu o viteză medie mai mare, de ~ 500 m/s (Cossmann er al. 1995). 

Din analiza mărimii şi compoziţiei particulelor solide rezultă că principalii consti- 
tuenţi ai particulelor expulzate sunt cristalele de hidroxiapatită agregate, care sunt acce- 
lerate în afara craterului de către alte produse de ablaţie. În procesul de ablaţie, mate- 
rialele cu punct de evaporare scăzut suferă rapid descompunerea sau piroliza, unele 


Număr relativ de porticule zu 
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produse de descompunere sunt vaporizate, iar vaporii sunt supraîncălziţi. Aceşti vapori în 
expansiune rapidă antrenează apoi hidroxiapatita, care nu ajunge niciodată la temperatura 
vaporilor supraîncălziţi (hidroxiapatita pură se topeşte la 1 670 °C). Aşadar, energia laser 
trebuie aplicată suficient de rapid pentru a produce cu violență fierberea componentelor 
volatile şi care să determine şi ejecția componentelor nevolatile, 


= 100 Pentru a începe ablaţia laser, atât pragul 
S Sra edr AS pentru iradianţă, cât şi pragul pentru expu- 
y ua ră RENE ISAT nerea radiantă (legate prin relația 3,45) tre- 
È 0115,9) lc me . n-31,8 J/cm? buie să fie depășite. Pentru iradianțe laser 
‘g 60 mult peste valoarea de prag, difuzia termică 

nu este importantă şi ablația devine depen- 
$ dentă de expunerea radiantă a fasciculului 
$ a laser incident. Măsurătorile adâncimii crate- 


rului de ablaţie în os au fost în esență inde- 
pendente de combinaţia iradianţelor şi dura- 
telor de impulsuri folosite, atâta timp cât 
expunerea radiantă a rămas constantă. Acest 
lucru rezultă din figura 5.64, în care adânci- 
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Fig. 5.64. Dependența adâncimii de ablație pe 
impuls în funcție de durata impulsului laser, 


care demonstrează că adâncimea craterului de 
ablație este proporțională cu expunerea 
radiantă a laserului şi independentă de 

combinația iradianță - durata impulsului care 


mea craterului pe impuls la 4 = 2,832 um 
variază cu expunerea radiantă, dar este inde- 
pendentă de combinaţia dintre durata impul- 
sului şi iradianța care determină fiecare 


determină acea valoare a expunerii radiante valoare a expunerii radiante utilizate. 

(Izatt et al. 19903) Relaţia de reciprocitate iradianță laser - 
durata impulsului este consistentă cu datele obţinute la alte lungimi de undă incidente pe 
țesuturi moi, de exemplu ablarea cu laserul cu argon a peretelui normal de arteră umană 
(Cothren er al. 1986). 

Pragul pentru expunerea radiantă este definit de necesitatea ca țesutul să primească 
suficientă energie, astfel încât să asigure căldura de ablaţie H într-un volum cilindric de 
țesut cu acelaşi diametru cu cel al fasciculului laser şi pentru adâncimea 6 (adâncimea de 
atenuare în țesut) (relația 5.9). Pragul de ablaţie F, este legat de iradianța laser la 


suprafața țesutului, Jo = 7 (z = 0) şi de timpul la o iradianţă dată pentru care țesutul trebuie 
iradiat înainte ca procesul de ablație să aibă loc, t: 


= 3 FA = lot. (5.94) 
Indepărtarea țesutului începe la ż = £, cu frontul de ablaţie deplasându-se în ţesut la o 
viteză constantă (viteza de ablaţie): 


d 0 T (5.95) 
(deoarece / = F/I(z) = H z/I(z), unde z este adâncimea craterului). 

Odată cu producerea norului de fum ca urmare a ablaţiei, fasciculul laser incident este 
atenuat de efectele combinate ale împrăştierii şi absorbției de către particulele expulzate, 
înainte ca radiaţia laser să atingă fundul craterului. Vom presupune că această atenuare 
este exponențială, cu o adâncime de atenuare caracteristică 6, (debris): 

I(z)= la xp(-2/5,), (5.96) 

Se poate obține o expresie pentru adâncimea craterului prin rearanjarea ecuației (5.95) 
şi integrând pe adâncimea craterului și pe intervalul de timp cuprins între lp Şi t: 


|, de a f 2 max dz e 
'p H (ia 7 z). (5:27) 
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în care s-a ținut cont de relaţiile (5.9) şi (5.96). Integrând ambii termeni ai ecuaţiei (5.98) 
şi rearanjând ecuaţia rezultantă, se obține: 


Zi 30, pă li +] (5.99) 
max d Ôu F, , ă 
în care s-a ținut cont de (5.94) şi de faptul că Jo t = Fo. Dacă în ecuaţia (5.99) se ţine cont 
şi de (5.9), rezultă: 
1 (FR —F 
z =z T e)a (5.100) 


La deducerea ecuației (5.99) s-a presupus că pierderile prin conducție termică sunt 
neglijabile pe durata fazei de ablație, supoziție valabilă cu condiția ca mărimea spotului şi 
adâncimea de penetrare optică să fie mari în comparație cu lungimea de difuzie termică, / 
(relația 5.15), Luând ca exemplu / = 7, = 400 ns şi ka = 1,3-10* cm/s, se obține / = 0,45 um. 
Lungimea de difuzie termică este mai mică, dar comparabilă, cu cea mai mică adâncime 
de penetrare optică, întâlnită în cazul laserului cu Er:YAG (ô = 0,8 um). Aşadar, 
neglijarea difuziei căldurii pe durata impulsului laser este valabilă numai marginal. 

În cazul limită al produselor de ablaţie transparente (ôy —>00), ecuaţia (5.99) se reduce 
la (5.80), adică adâncimea de ablație pe impuls variază liniar cu expunerea radiantă. Dim- 
potrivă, dacă produsele de ablație au acelaşi coeficient de absorbţie ca şi faza condensată, 
astfel că 6; = 6, atunci ecuaţia (5.99) ia forma cunoscutei ecuaţii Lambert-Beer (5.66), 
adică adâncimea de ablaţie este dependentă logaritmic de expunerea radiantă. 

Eficiența energetică globală poate fi definită ca raportul dintre energia folosită în 
ablaţia țesutului şi cantitatea totală de energie incidentă pe suprafața țesutului: 


(422057) zeH 
ENE FA fl Ati: a 5.101 
(oala F Snan) 
sau, înlocuind Zmar cu (5.99): 
F (Fe 
i Castiga at Co zale. (5.102) 
5 F. |6lE, 


Ecuația (5.99) pentru Zmay este valabilă numai în geometria unidimensională, fără 
efecte neliniare, cu difuzia căldurii neglijabilă şi iradianța laser constantă. Prin fitarea 
acestei ecuaţii cu datele experimentale obținute pentru Zmar în funcție de Fo se obțin expu- 
nerea radiantă de prag pentru ablaţie, F, adâncimea de atenuare în țesut 6 şi adâncimea 
de atenuare a particulelor expulzate, Di 

Ecuația (5.102) arată că orice parte din energie care este împrăştiată în afara fasci- 
culului de către produsele de ablaţie înainte de a atinge fundul craterului sau care este 
consumată pentru încălzirea periferică a țesutului în locul ablaţiei va micşora eficiența 
energetică globală. 

Datorită caracterului unidimensional al modelului prezentat mai sus, el nu poate ține 
cont de variaţia observată experimental a diametrului craterului în funcție de expunerea 
radiantă aplicată (figura 5.65), care conduce la o diferență semnificativă între forma 
dependenţei adâncimii craterului şi a dependenţei volumului craterului în funcţie de 
expunerea radiantă. Acest lucru este ilustrat în figura 5.66 în care fiecare volum de crater 
este estimat prin înmulţirea adâncimii sale cu aria craterului la suprafața țesutului. Pe de 
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altă parte, funcția pentru volum corespunzătoare, V(F), prevăzută de model şi care se 
obține înmulțind adâncimea craterului dată de ecuația (5.100) cu aria fasciculului laser, A, 


conduce la parametri ai țesutului H şi & inacceptabil de diferiți față de cazul în care 
adâncimile aceloraşi cratere sunt fitate cu ecuația (5.100). 


05 Ps 
X E 0,6 0,3 = 
nN = 
E 04 ZE E 
E 3 E 
0,3 E 0,4 20,2 3 
3 g 2 
9 > 9 v 
20 g 9 
g 2 E 0.2 04 5 
2 z 
g on “5 3 
< < d o 
0,0 0.0lg 00 > 
0 20 40 60 80 100 120 0 20 40 60 80 100 e 
Expunerea radiantă pe impuls [en] Expunerea radiantă pe impuls [Je 
Fig. 5.65. Dependenţa ariei craterelor la = Fig. 5.66. Cele mai bune fitări ale 
suprafaţă în funcție de expunerea funcţiilor corespunzătoare din modelul 
radiantă. Craterele sunt produse în îmbunătăţit al atenuării particulelor 
dentină cu impulsuri cu laserul cu expulzate. Cercurile goale reprezintă 
Er:Y AG având durata de 100 us. Linia adâncimea de ablaţie, iar cercurile pline 
continuă aproximează datele volumul craterelor realizate în dentină 
experimentale, iar linia întreruptă indică cu impulsuri cu durata de 100 us 
secțiunea transversală efectivă a generate de laserul cu Er:YAG. 
fasciculului laser (Majaron er al. 1998). (Majaron et al. 1998). 


Pentru a îmbunătăți evaluarea cantitativă a rezultatelor experimentale, Majaron et al. 
(1998) au extins modelul atenuării particulelor expulzate prezentat mai sus luând în calcul sec- 
țiunea transversală finită pentru fasciculul laser şi pentru craterul ablat. Pe baza unor con- 
siderente similare cu cele pe baza cărora a fost dedusă ecuația (5.100), Majaron et al. (1998) 
au obținut o nouă dependență a adâncimii craterului în funcție de expunerea radiantă: 


A 
sok (e pe rul 
z F dé E) | (5.103) 


unde A.(F) reprezintă aria măsurată a craterului în funcție de expunerea radiantă a 
impulsului laser. Aria A.(F) poate fi aproximată cu o funcție liniară pentru fiecare durată 
a impulsului, cel puțin într-un interval limitat de expuneri radiante peste pragul de ablație 
(figura 5.65). Volumele craterelor sunt fitate corespunzător înmulțind (5.103) cu A.(F). 

Rezultatele experimentale obținute de autorii menţionaţi mai sus pentru impulsuri cu 
durata de 100 us au fost fitate atât cu ecuaţia (5.100), cât şi cu ecuaţia (5.103), rezultând 
parametrii indicaţi în tabelul 5.18. In ambele fitări valoarea pragului de ablaţie F, a fost 

- fixată la 4,0 J/em“. 


Tabelul 5.18. Parametrii curbelor obținute prin fitarea modelului unidimensional al atenuării particu- 
lelor expulzate cu adâncimile şi volumele craterelor produse în dentină cu impulsuri de 
100 ns emise de laserul cu Er:Y AG și aceiaşi parametri obținuți cu modelul îmbunătățit 


E Pr DI TU R VE ETER Ca DETECȚIE IC UE SET TOTII EI e Tar DOUA IMI ARIE ZE VE e PR E RE CI 


Model Adâncime/volum H [J/cm 1/5, [mm 
Unidimensional adâncime 3 500 + 200 62 +4 
(5,100) volum 8 900 + 500 9+1 
Îmbunătăţit adâncime 7 100 300 24 +2 


(5.103) volum 7.300 + 600 21+3 
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Rezultatele prezentate în partea de jos a tabelului 5.18 arată că prin utilizarea 
funcțiilor modelului îmbunătățit, parametrii de fitare Æ şi ô; obținuți din ambele fitări 
sunt mult mai apropiaţi decât în cazul modelului unidimensional. O comparaţie între cele 
două seturi de parametri obținuți demonstrează că modelul unidimensional pur (5.100) nu 
trebuie utilizat pentru evaluări cantitative ale procesului de ablație în situaţiile în care 
diametrele craterelor se modifică în funcție de expunerea radiantă laser aplicată. 

Majaron et al. (1998) au observat discrepanțe între adâncimile craterului calculate cu 
ecuația (5.103) şi cele măsurate experimental pentru durate ale impulsului laser mai mari 
(600-1 000 us), datorită unei influențe inverse a vitezei de ablație asupra procesului de 
ecranare. Pentru a înlătura această discrepanţă, coeficientul de absorbție (extincție) pentru 
produsele de ablație, 74 a = 1/6, poate varia pe durata procesului de ablaţie. Se presupune că 
Ha a este proporţional cu densitatea produselor de ablaţie. Dacă viteza produselor de ablație 
este constantă, aceasta este proporțională cu masa ablată pe unitatea de timp, care, la rândul 
ei, este proporțională cu viteza de ablaţie v, (ecuaţia 5.95). Coeficientul de absorbție pentru 
produsele de ablație este astfel proporțional cu iradianța laser la fundul craterului: 


Haa =H Il), (5.104) 
unde x mo este o constantă (atâta timp cât procesul de ablație microscopic rămâne 
neschimbat). Inlocuind (5.104) în (5.96), rezultă: i 

I(z)= I exp} u 1(z)z]. (5.105) 
Dacă se notează cu y(z) = Į(z)/Io intensitatea relativă a fasciculului, atunci ecuația 
(5.105) poate fi rescrisă sub forma: 


y = expl-u loyz): (5.106) 
Modul în care scade intensitatea fasciculului (y). la locul de interacție odată cu 


creşterea adâncimii craterului (z), obținut prin rezolvarea numerică a ecuaţiei (5.106), este 
prezentat în figura 5.67. În calcul -au fost 1,0 
utilizate patru valori diferite pentru“ iradianța Taaa) 
incidentă 7o, începând cu 1» = 3,2:10% W/cm? 0,8 
(curba a) şi urmată de valori mai mici de 3, 6 şi 
10 ori (curbele b, c şi respectiv 4). Valoarea 
u = 1,25:10 cm/W a fost aleasă pentru a pro- 
duce un efect de ecranare semnificativ. 
Rezultatele demonstrează cu claritate că  o2 
efectul de ecranare la o anumită adâncime a 
craterului este mult mai pronunțată la iradianțe 22 
mai mari ale fasciculului laser. Se remarcă de 
asemenea o deviere semnificativă de la des- 
creşterea exponențială a iradianței aplicate în 
funcție de adâncimea craterului, rezultând din 
viteza de ablație micşorată şi deci datorită den- 
sității mai reduse a produselor de ablație la mare;curba d, cea mai mică) 
adâncimi ale craterului mai mari (vezi curba a). (Majaron et al. 1998). 
Adâncimea craterului, obținută cu o anumi- ij 
tă expunere radiantă F şi durată a impulsului laser 7,, se poate calcula acum prin inte- 
grarea vitezei de ablație (5.95) cu iradianța /(z) dată de (5.105) în locul legii Lambert- 
Beer (ecuaţia 5.96): 


10 20 30 40 50 
Adâncimea craterului z| pml 


Fig. 5.67. Raportul iradianțelor Z/ọ la 
locul de interacție în funcție de 
adâncimea craterului, pentru diferite 
iradianțe incidente (curba a, cea mai 


me Vl > 


d H 
unde y(z) este dat de (5.106). Ecuația (5.107) poate fi integrată după separarea variabi- 
lelor independente z şi £: 


a) (5.107) 
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Partea dreaptă a ecuației de mai sus poate fi simplificată dacă timpul între frontul 
anterior al impulsului laser şi începutul ablației, p, se înlocuieşte cu (5.94), în care se ţine 
cont şi de (5.9); 


(5.108) 


Ip 


H 


Halo 
Forma finală a ecuației integrale pentru adâncimea craterului Zmax în funcție de 
expunerea radiantă incidentă a impulsului, Fo, este: 


(5.109) 


l, 


] 


2max dz F 
Ea) Ei De 5.110 
h yz, Fo, 7p H Ha ( ) 


De notat că funcția y(z), care trebuie calculată numeric din (5.106) în fiecare etapă a 
integrării numerice, depinde implicit de durata impulsului prin relaţia Io = Fo Tp. 
Figura 5.68 ilustrează dependența expunerii 


100 
z radiante de adâncimea craterului, Zmax, calculată 
=80 cu (5.110) pentru durate ale impulsurilor laser de 
Seo 100 us, 300 us, 600 us şi 1 ms (curbele a, b, c şi 
3 respectiv d), cu valoarea lui // dată mai sus. 
S 40 Rezultatele sunt foarte asemănătoare cu datele 
E experimentale în domeniul expunerilor radiante 
g 20 moderate şi mari. Ele explică atât creşterea adân- 
a 0 cimii craterului cu mărirea duratei impulsului, 


o 20 40 60 80 100 120 câtşideviațiile datelor experimentale ale depen- 

Expunerea radiantă pe impuls [Jcr] denței de expunerea radiantă, calculată cu mo- 

Fig. 5.68. Adâncimea craterului în delul coeficientului de extincție constant (5.103). 

„funcţie de expunerea radiantă a Datele experimentale au fost obținute cu o 

impulsului laser pentru patru durate secvența de 10 impulsuri laser. Acest lucru nu in- 

ale impul list a- 100 us; b-300us;  troduce o diferență semnificativă în efectul de 

al FE i E A Dao ecranare al produselor de ablaţie, deoarece la vite- 

: i " zele mari ale produselor de ablaţie şi timpii íp 

scurți înregistrați la expunerile radiante în discuție, craterul rămas după primele impulsuri 

este umplut cu produse de ablaţie în prima parte a fiecărui impuls succesiv, ca şi cum ira- 

dierea nu ar fi fost intermitentă. Reducerea efi- 

cienței de ablație observată în domeniul expuneri- 

lor radiante scăzute la durate mari ale impulsului 
laser se explică prin difuzia căldurii. 
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5.4.5.1.6. Exemple 


Dyer et al. (1992) au:măsurat adâncimea de 
ablație pe impuls în funcție de expunerea radian- 


Adâncimea de ablatie [Hm/impus] 
R 


Oa e tos 10 50 100 tă în cazul ablației corneei cu radiaţia laserului 
Fluenta [J/em?) cu HF transmisă prin fibră optică (figura 5.69). 

Fig. 5,69. Adâncimea de ablaţie pe Ablaţia începe la un prag al expunerii radiante de 
impuls pentru cornee în funcţie de ~ 0,5 J/om;, valoare similară cu cea raportată de 
expunerea radiantă a laserului cu HE Valderrama et al. (1989). Sub 3 J/cm, adânci- 


(Dyer et al, 1992), mea de ablaţie are o dependență aproximativ 
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liniară de logaritmul expunerii radiante, dar, peste această valoare, ea creşte rapid, astfel 
încât la 8 J/cm? adâncimea de ablaţie atinge valoarea de ~ 17 um pe impuls. 

În figura 5.69, linia continuă reprezintă fitarea datelor în domeniul expunerilor 
radiante coborâte, presupunând o dependenţă logaritmică, iar linia întreruptă presupune o 
dependenţă liniară în domeniul expunerilor radiante mari. Pentru a interpreta variaţia 
adâncimii de ablaţie pe impuls pe întreg domeniul de expuneri radiante utilizate, se ține 
cont atât de absorbția în eşantion, cât şi în norul de fum al produselor de ablaţie. Sub 
3 J/cm?, datele din figura 5.69 pot fi fitate corespunzător cu ecuaţia Lambert-Beer (5.66), 
care prevede o dependenţă logaritmică a adâncimii de ablaţie în funcție de expunerea 
radiantă. Aceasta sugerează că în regimul de expuneri radiante coborâte, produsele de 
ablație păstrează un coeficient de absorbție similar cu cel al fazei condensate. Fitarea 
datelor experimentale cu ecuaţia (5.66) dă: F, = 0,42 J/cm? şi 4a = 1,2-10% cm”. 

În regimul de expuneri radiante mari (> 3 J/cm?), adâncimea de ablaţie creşte rapid şi 
datele pot fi fitate cu o dependență liniară de expunerea radiantă, ceea ce sugerează că are 
loc o tranziție spre produse de ablaţie transparente (444 = 0). Aceasta se întâmplă proba- 
bil datorită încălzirii puternice a produselor de ablaţie în stadiile timpurii ale impulsului 
laser cu expuneri radiante mari şi a degradării lor spre specii cu mase mai mici, relativ 
transparente. Dacă se folo esie ecuaţia (5.80) pentru fitarea datelor experimentale, rezultă 
H= eea S2 10° J/cm? din ingoni pantei acestei drepte. Folosind F, = 0,42 J/cm?, 
rezultă de asemenea 4 = 8-10° cm!, valoare care este consistentă cu estimarea făcută în 
regimul de expuneri radiante CObbrAe. Aceste valori sunt în concordanță bună cu valoarea 
Ha = 9.10% cm" calculată din media ponderată pentru conținutul spectral multilinie al lase- 
rului cu HF folosit în experimentări şi spectrul de absorbţie al corneei în domeniul 2-3 um. 
Este interesant de notat că această interpretare a dinamicii ablației corneei cu laserul cu HF 
nu necesită postularea unei transparențe puternice a țesutului, care să explice de ce 
adâncimea de ablație depăşeşte cu mult adâncimea de penetrare optică caracteristică. 

Un alt exemplu îl constituie ablaţia osului cu laserul cu HF la 2,832 um (Izatt er al. 
1990a). Pentru a înţelege absorbția radiației laser în os, să prezentăm mai întâi structura 
osului şi proprietăţile sale optice. Osul compact este format din cristalite de minerale dure 
de tip apatită, depozitate dens într-o matrice de colagen, cu un procent scăzut de apă 
reziduală. Cristalitele ating o dimensiune maximă de 50 nm şi sunt structurate în cior- 
chine de-a lungul fibrilelor de colagen la distanțe de 60-70 nm. Mărimea ciorchinilor este 
de până la câţiva um. În volum, osul matur constă din aproximativ 60 % minerale (apa- 
tită), 27 % substanțe organice (în cea mai mare parte colagen) şi 13 % apă. Hidroxiapatita 
(Caio[PO4]6 [OH)») are vârfuri de absorbție la lungimile de undă de 2,9 um şi 9,6 um 
(Hibst şi Keller 1989, Keller şi Hibst 1990). Temperatura de topire a hidroxiapatitei este 


700 °C. Proprietățile optice ale osului indicate de Forrer et al. (1993) sunt prezentate în 
tabelul 5.19. 


Tabelul 5.19. Proprietăţile optice de absorbţie ale componentelor osului 


Absorbția în Abundența Lungimea de undă 
componenta pură a relativă [um] 
osului [em'!] [%] 
2,94 9.3 9.6 10.3 10,6 
Colagen 27 1 330 502 556 212 222 
Apă 13 11 850 554 577 709 817 
Minerale 60 648 5 200 5 494 4 572 3 475 
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Izatt et al. (1990a) au măsurat adâncimea craterului produsă în tibia de vită în funcţie de 
expunerea radiantă pentru lungimea de undă a laserului cu HF la 2,832 um şi durata impul- 
sului de 350 ns (figura 5.70). Adâncimea craterului pe impuls este independentă de numărul 
de impulsuri laser pe crater (până la 10) şi pentru iradianţe sub pragul de producere a plasmei. 
Datele experimentale arată praguri ale expunerii radiante bine definite, de 1-1,5 J/cm?, 


= Fara | Cu T 50 
S formare | formare a 
= e plasmă; de plasmă —40 
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a | A a 
& pe g A NEESI £ 30 
v A A a g 
a i A 
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3 A-5 0-40, 0-20 a 
< 0 leo 
o 20 40 60 80 100 
Fluentța pe impuls [J/ cm2] Fluența pe impuls [J/ e m2] 
(a) (b) 


Fig. 5.70. (a) Adâncimea de ablație pe impuls în tibia de vită în funcție de 
expunerea radiantă a laserului cu HF la 2,832 um. Linia continuă 
reprezintă fitarea datelor cu modelul teoretic; (b) Vedere expandată a 
datelor la expuneri radiante coborâte (Izatt er al. '1990a). 

Peste prag, adâncimea craterului creşte iniţial liniar cu expunerea radiantă, dar, la 
valori mari ale acesteia, rata de creştere este redusă. La expuneri radiante de ordinul a 
25-30 J/cm? s-a observat un al doilea prag. Sub această valoare, ablaţia este însoțită de o 
pocnitură audibilă, dar fără vreo licărire vizibilă. Peste acest prag s-a observat de 
asemenea o licărire albăstruie şi gălbuie, ce indică plasma indusă de laser. La expuneri 
radiante mai mari, intensitatea licăririlor creşte, crescând de asemenea şi intensitatea 
pocniturii. Ablaţia în această regiune este mai puţin reproductibilă şi mai puţin eficientă 
decât la expuneri radiante coborâte. 

Dacă se studiază comparativ ablaţia în aortă cu acelaşi set de parametri, se observă că 
pentru expuneri radiante cuprinse între 5 şi 60 J/cm nu se înregistrează formarea plas- 
mei. Forma şi panta adâncimii de ablaţie în funcție de expunerea radiantă, ca şi împrăş- 
tierea datelor sunt similare cu cele obținute la os pentru aceeaşi lungime de undă. 

Ecuația (5.99) a fost fitată cu datele experimentale obținute în regiunea în care nu se 
produce plasmă, atât pentru os (figura 5.70), cât şi pentru aortă, pentru a deduce valorile 
pentru Fp; 6şi ĝa, sau echivalent, H, ô ṣi 6. Rezultatele fitării sunt indicate în tabelul 5.20. 

Eficiența energetică globală, 7, a fost calculată cu ajutorul relaţiei (5.102), Fitările 
datelor pentru ablaţia osului sunt ilustrate cu linie continuă în figura 5.70. De notat că 64 
şi nu 6, determină adâncimea maximă a craterului pentru un singur impuls. Valorile obti- 
nute din fitarea datelor pentru adâncimea de penetrare optică în os, & nu urmează curba 
de absorbție a apei şi nici a celorlalți constituenți ai osului. 


Tabelul 5.20. Parametrii modelului atenuării particulelor expulzate deduşi în urma fitării 
datelor experimentale la A = 2,832 um 


Parametru i a OTTERS Aortă 
~ [um] 87 6,2 

H [J/em”] 1700 3 400 
F, [J/em”) 1,46 2,11 
ôa [um] 52 115 


n (E= 15 J/om?) ocne A stă i: sn e (En că 
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Valorile determinate pentru căldura de ablaţie H sunt de acelaşi ordin de mărime 
pentru os şi aortă şi sunt comparabile cu energia necesară pentru încălzirea şi vaporizarea 
apei la temperatura camerei (2 500 J/cm). Adâncimile de atenuare a produselor de 
ablaţie ô sunt cuprinse între 50 şi 300 um, cu un ordin de mărime mai mari decât valorile 
obținute prin fitare pentru adâncimea de penetrare optică 6. Acest rezultat poate fi datorat 
unei concentraţii mai mici a absorbanților în amestecul în expansiune (vapori şi produse 
de ablație din crater), viteza de ejectare a produselor de ablaţie nefiind suficientă pentru o 
expansiune substanțială pe durata impulsului laser. Scăderea observată a absorbției cu un 
ordin de mărime este mai probabilă ca rezultat al modificărilor chimice ce apar în compo- 
nentele volatile ale țesutului. Valorile calculate pentru eficiența de ablaţie 7 arată că o 
fracţie substanţială din energia laser incidentă, cam o treime, nu contribuie la ablaţie. 
Această reducere a eficienței se datorează aproape în întregime împrăştierii şi absorbției 
produselor de ablaţie şi nu difuziei termice. Consumul mare de energie pe produsele de 
ablație poate explica mărimea mică a particulelor, ceea ce este benefic din punct de 
vedere clinic. 

Forrer et al. (1993a) au studiat caracteristicile de ablație ale osului la lungimile de 
undă 9,6 um şi 10,6 um (laserul cu CO3), la o durată a impulsului de 1,8 us. S-a observat 
o dependență logaritmică între adâncimea de ablaţie şi expunerea radiantă, astfel că 
datele experimentale au fost fitate cu ecuaţia (5.99). Rezultatele fitării sunt prezentate în 
tabelul 5.21. 


Tabelul 5.21. Parametrii de ablaţie ai osului cu laserul cu CO, (= 1,8 ms) 


Parametru 1 =9,6 um à = 10,6 um 
ô [um] 9 18 
H [/cm?] 1 200 1 400 
F, [J/cm?] 1,1 2,6 
ôa [um] 17 23 
max 4 Zmax/F f [cm°/kJ] 0,38 0,2 


F [J/cm?] la max 4 Zm /F? 3,5 7,5 


Ablația începe la un prag de 1,1 J/cm? şi respectiv 2,6 J/cm?. Căldura de ablație H este 
aproximativ aceeaşi pentru ambele lungimi de undă, în timp ce adâncimea de penetrare 
optică 6 diferă cu un factor de 2. Pentru toate expunerile radiante aplicate s-a observat o 
emisie de lumină slabă în materialul expulzat, care provine de la luminiscenţa produselor 
de ablație. Peste o expunere radiantă de 25 J/cm? (corespunzătoare unei iradianțe maxime 
de 14 MW/cm?), la suprafaţa țesutului se observă plasma însoţită de o pocnitură audibilă. 
De aceea, datele obținute peste pragul de generare a plasmei nu au fost incluse în fitare, 
deoarece cerința absenței efectelor neliniare nu ar mai fi îndeplinită. 

Studiile efectuate prin microscopie electronică arată diferențe clare ale aspectului 
craterului pentru expuneri radiante sub sau peste pragul de formare a plasmei. Craterul de 
ablaţie produs cu o expunere radiantă sub acest prag prezintă structura naturală a com- 
ponentelor osului, putând fi identificaţi ciorchinii de cristalite. Dacă pragul este depăşit, 
se observă formarea de picături în structurile de cristalite, ceea ce demonstrează că tem- 
peratura de topire a componentelor cristaline (= 1 500 °C) este depăşită în timpul impac- 
tului impulsului laser. 

Cele mai scăzute praguri de ablaţie au fost înregistrate la 9,3 um şi 9,6 um pentru o 
durată a impulsului de 0,9 us. Cu impulsuri lungi (250 us), ablaţia este determinată de 
două procese. Pe de o parte, căldura pierdută prin conducţia căldurii conduce la 
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carbonizarea unui strat superficial, iar absorbția radiaţiei laserului cu CO» în acest strat 
carbonizat este forța motrice a procesului de ablaţie. Pe de altă parte, până la 60 % din 
energia impulsului este absorbită în norul de fum de ablaţie. De aceea, un impuls cu 
durata mare determină o căldură de ablaţie de opt ori mai mare (10 kJ/cm’). 

Farrar et al. (1997) au cercetat ablația dentinei molare umane cu laserul Er:Y AG la 
2,94 um, având durata impulsurilor de 200 us. Datele înregistrate au arătat că după depă- 
şirea pragului de ablaţie la 5,2 J/cm?, adâncimea de ablație urmează legea Lambert-Beer, 
în timp ce în fața craterului începe să se formeze norul de fum încă pe durata impulsului 
laser, care păstrează proprietăţile de absorbţie ale materialului ţintă. Din panta iniţială a 


curbei s-a determinat un coeficient de absorbţie de ~ 700 cm”. 
O deviere semnificativă de la dependența 


8 ir de mai sus se observă între ~ 20 şi ~ 60 J/cm?, 
Ş 12 care poate fi interpretată ca o modificare dra- 
DE matică a absorbției. Datele experimentale au 
23 AA fost fitate cu ecuaţia (5.99), în care ôşi Fp sunt 
Doi constante, având valorile determinate în regiu- 
Bate nea cu expuneri radiante coborâte. Coeficien- 
o tul de absorbție 4a a. poate fi determinat în 


funcție de expunerea radiantă (figura 5.71), în 
fiecare punct, prin rezolvarea grafică a ecua- 
Fig. 5.71. Coeficientul de absorbție calculat tiei (5.99). Se observă că 4a a prezintă un vârf 
pentru produsele de ablație (t44) în cazul de ~ 1 200 cm'! la = 40:J/cm?: Linia punctată 
ADETE Cenimo veeo itet cu kea din figură reprezintă coeficientul de absorbție 
Er:Y AG (Farrar et al. 1997). aN: 
al dentinei molare umane (g4 = 1/8). 

Maximul de absorbție al norului de fum coincide cu apariția unor linii de emisie 
puternice şi a emisiei optice de bandă largă în spectrul vizibil. În spectrul de emisie al 
norului de fum generat de iradierea dentinei cu laserul Er:Y AG s-au identificat linii ale 
fosforului, carbonului şi calciului: 554 nm (P II), 589 (C II), 605 nm (P 11), 623 nm (P II) 
şi 646 nm (Ca I), cu o contribuţie mică la 422 nm (Ca II). 

Majaron et al. (1998) au măsurat adâncimile craterelor produse în dentină cu impulsuri 
ale laserului cu Er:Y AG, având durate cuprinse între 100 us şi 1 ms. Dependența adâncimii 
de ablaţie în funcție de expunerea radiantă pe impuls este prezentată în figura 5.72. Fiecare 
dată reprezintă un singur experiment de ablaţie, cu zece impulsuri laser consecutive. Se 
observă o comportare calitativ. diferită a eficienței de ablaţie (adâncimea de ablaţie pe 
expunerea radiantă a impulsului) în cazul impulsurilor laser scurte şi lungi, în vederea 
mărită a regiunii de la expuneri radiante coborâte (figura 5.72b). 

Cu impulsurile având durata de 100 us şi 300 us ablaţia începe brusc la o valoare de 
prag bine definită, de (4,0 + 0,5) J/em?. Acest prag de ablaţie este independent de durata 
impulsurilor. La expuneri radiante mai mari, adâncimile craterelor crese cvasi-logaritmic 
ca rezultat al absorbției și împrăștierii radiației laser de către produsele de ablaţie ejectate. 
Cele două linii continue din figura 5,723, b sunt cele mai bune fitări ale datelor obținute 
cu impulsuri de 100 şi 300 us cu modelul atenuării particulelor expulzate îmbunătățit 
(ecuaţia 5,103). Valorile obţinute din fitare pentru H și 6, sunt prezentate în tabelul 5.18 
„pentru 7, = 100 ns, 

O comportare complet diferită se remarcă în cazul ablaţiei cu impulsuri având durata 
de 600 us și 1 ms, Peste pragul de ablaţie (acelaşi ca şi pentru impulsurile de 100 us şi 
300 us), adâncimea de ablaţie crește numai gradual odată cu expunerea radiantă. Eficien- 
ţa de ablaţie este foarte scăzută lângă pragul de ablaţie, dar, la valori ale expunerii 
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radiante de câteva ori mai mari față de pragul de pre: 
ablație, eficiența de ablație devine comparabilă £ LSE [e oops 
cu cea obținută cu impulsuri mai scurte. Aceas- 
tă evoluție a adâncimii de ablație în funcție de 
expunerea radiantă a fost numită comportare cu 
dublu prag. 

O licărire vizibilă s-a observat în produsele 
de ablație pentru toate duratele impulsurilor. 
Luminiscența creşte odată cu expunerea radian- i; 
tă, ceea ce dovedeşte că într-adevăr are loc 0 50 100 150 
absorbția energiei laser în produsele de ablație Expunerea Sepia pe pile [Jicm] 
ejectate. Datele registrate nu arată vreo satura- 
ție abruptă a adâncimii craterelor la creşterea 
expunerii radiante (până la 230 J/cm?), care ar 
indica formarea plasmei. Din contră, se obțin 
cratere mai adânci decât cele prezise de model 
pentru impulsuri cu durata de 300 us la expu- 
neri radiante peste 100 J/cm?. Diametrele cratere- 
lor sunt în general mai mici decât talia fascicu- 
lului laser la expuneri radiante coborâte şi mai 
mari la valori ridicate ale expunerii radiante. 

E Pe baza exemplelor de mai sus putem anag Expunerea radiantā pe impuls [J Icm?) 
liza valabilitatea modelelor de atenuare a parti- (b) 

culelor expulzate (5.100, 5.103 şi 5.110). Des- $ 
crierea unidimensională a procesului de ablație 
A süficientă ceed arat adâncimea de ponotare consecutive, cu durate diferite; (b) Vedere 
optică, cat şi lungimea de difuzie termică pe mărită a regiunii de la expuneri radiante 
durata impulsului laser sunt semnificativ mai coborâte (Majaron et al. 1998). 
scurte decât raza fasciculului laser. 

În cazul ablației dentinei cu laserul Er:Y AG, valorile coeficienţilor de absorbție din 
literatură variază între 1 000 şi 3.000 cm”! (Hibst şi Keller 1994), cu o valoare mediană de 
Ha = 2 000 cm™. Pentru smalţ, coeficientul de absorbție variază între 1 000 şi 2 550 cm”, 
cu o valoare mediană 4/4 = 1 500 cm”. În ambele cazuri adâncimea de penetrare optică 
(= 1/42 = 5-7 um) este evident mult mai mică decât razele fasciculelor laser utilizate în 
experiențe. 

Lungimea de difuzie termică efectivă pe durata unui singur impuls laser este 
[= 2(katp)"” (relația 5.15). Având în vedere valorile difuzivităților termice ale dentinei 
(ka = 2,2-10? cm?/s) şi ale smalțului (ka = 4-10'% cm?/s), rezultă că şi pentru cele mai lungi 
impulsuri testate lungimile de difuzie termică nu depăşesc niciodată valoarea de 20 um. 
Aşadar, ablaţia țesutului dentar dur cu un singur impuls al laserului cu Er:YAG poate fi 
tratată într-o singură dimensiune. 

Pentru impulsuri cu durata mai mare, pragul de ablaţie creşte datorită pierderilor de 
căldură prin conducţie. Valoarea caracteristică care separă cele două regimuri se estimea- 
ză prin egalarea lungimii de difuzie termică cu adâncimea de penetrare optică, rezultând 
timpul de relaxare termică (ecuaţia 5.19). Pentru ablaţia dentinei şi smalțului cu laserul cu 
Er:Y AG se obţine 7> 28 us pentru ambele țesuturi, indicând că cele mai scurte impulsuri 
laser testate sunt apropiate de regimul difuziei termice neglijabile, Deoarece pragurile de 
ablaţie observate experimental (Majaron et al, 1998) sunt practic independente de durata 
impulsului laser, după cum este de aşteptat în regimul fără difuzie, ele pot fi utilizate 
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Fig. 5.72. (a) Adâncimea craterelor 
produse în dentină cu zece impulsuri laser 
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pentru estimarea căldurii de ablație cu ajutorul ecuaţiei (5.9). În acest mod se obține 
H = (8 000 + 1 000) J/cm? pentru dentină şi H = (5.000 + 1 000) J/cm? pentru smalţ. 


5.4.5.2. Modelul pierderii liniare de masă 


Modelul pierderii liniare de masă este un model ce utilizează echilibrul energiei la 
suprafață pentru interacția termică unidimensională laser-ţesut. În cadrul acestui model, 
materialul poate fi îndepărtat pe durata impulsului laser, dar produsele de ablaţie expul- 
zate nu atenuează fasciculul incident. Modelul este aplicabil în cazul unui profil uniform 
al fasciculului laser. 

Modelul pierderii liniare de masă poate fi obținut din analiza detaliată a transferului 
de căldură. Cazul cel mai simplu (ideal) are loc când: a) pierderile de energie radiative, 
prin convecție, prin absorbţie în adâncimea materialului, prin conducţie şi prin transportul 
radial (împrăştiere, conducţie radială) sunt neglijabile şi b) norul de fum produs de ablaţie 
nu interacționează cu fasciculul laser incident, adică este transparent sau se dezvoltă după 
încetarea impulsului laser. 

S-a văzut că în modelul bazat pe legea Lambert-Beer, adâncimea de ablaţie (ecuaţia 
5.67) şi deci şi volumul de material vaporizat depind direct de: căldura de ablaţie. În 
multe lucrări publicate, adâncimea de ablaţie experimentală nu urmează valorile prezise 
de această ecuaţie. De aceea, au fost elaborate modele teoretice mai sofisticate, printre 

care şi modelul pierderii liniare de masă, care, totuşi, sunt valabile numai în anumite 
condiții specifice. 


5,4.5.2.1. Căldura de ablaţie 


Entalpia efectivă de ablaţie, O [J/g] este determinată de doi parametri fundamentali de 


material: Om [J/g], entalpia pentru transportul de masă şi æa coeficientul de cuplare 
termică dependent de lungimea de undă (adimensional); 


0=0„/a,. (5.111) 
Entalpia pentru transportul de masă, Om este modificarea medie a entalpiei necesară 
pentru generarea produselor de ablaţie din țesut (vapori, particule etc.), fiecare produs de 
ablaţie având entalpia corespunzătoare produsului respectiv din țesut înainte de iradierea 


laser şi în condiţiile ambiante specificate. Căldura de ablaţie este legată de entalpia pentru 
transportul de masă prin relaţia: 


H PO: (5.112) 
Entalpia pentru transportul de masă poate fi estimată din entalpiile pentru transportul 
de masă în condiții de ablație termochimică, Om (unde i reprezintă apă, elastină, colagen 
etc.), cu fracțiile de masă n; 
O = z n, (9) C; (5. l 13) 


În interacțiile laser-tesut, ablația termochimică este procesul de generare a produselor 
de ablație în fază de vapori, într-o stare de echilibru termochimic la temperatura norului 
de fum (care poate fi diferită de temperatura de la suprafața țesutului) din reactanți în 
fază condensată care se găsesc la temperatura fiziologică din țesut, De exemplu, în comee 
există două materiale constituente principale; apa (n, = 0,78) şi proteinele (n = 0,20), cu 
urme de lipide, mucopolizaharide, săruri etc. (Valderrama ef al. 1989), Entalpia pentru 
transportul de masă al apei din țesut este egală cu modificarea entalpiei necesară pentru 
creşterea temperaturii apei lichide de la temperatura ambiantă la temperatura de fierbere 
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corespunzătoare presiunii atmosferice, plus entalpia de vaporizare la 7 = 100 C: 
Om (apă) = 2,52 kJ/g (§ 5.4.2.1). Această valoare este probabil o subestimare, din cauza: 
a) prezenţei apei legate, care este asociată cu colagenul şi alte proteine şi b) posibilităţii 
reale ca temperatura norului de fum să fie mai mare de 100 °C. Entalpia pentru transpor- 
tul de masă al proteinelor este probabil similară cu cea pentru ablaţia termică a altor poli- 
meri organici: O. (proteine) = 5 kJ/g. Aşadar, combinând datele despre fracțiile maselor 
constituente şi entalpiile pentru transportul de masă în conformitate cu ecuaţia (5.113), 
rezultă Om (cornee) = 3,1 kJ/g. 

Prima componentă a entalpiei pentru transportul de masă, entalpia de încălzire Q, 
[J/g], este modificarea de entalpie necesară pentru încălzirea țesutului de la temperatura 
fiziologică iniţială Tọ la temperatura finală T [°C]: 


0, = În a NT, (5.114) . 


unde C,(7) este căldura specifică dependentă de temperatură. Nu există măsurători 
calorimetrice precise ale C,(7) pentru corneea umană, dar pentru corneea de vită la tem- 
peratura camerei s-a determinat C, = 3,14 J/g:°C (circa 3/4 din valoarea corespunzătoare 
pentru apă) (tabelul 5.4). Pentru o căldură specifică constantă, încălzirea corneei de la 37 °C 
la 100 °C necesită o entalpie de încălzire de circa 198 J/g. 

Coeficientul de cuplare termică, aj, reprezintă fracţia din energia laser incidentă care 
este convertită în efecte termice în țesut. Laserii din infraroșu mijlociu, cu nivelele ira- 
dianței şi expunerii radiante folosite în mod curent în experimentări nu produc efecte foto- 
chimice sau alte efecte de natură netermică. Pentru țesuturile opace şi norul de fum (produs 
de ablaţie) transparent, a, este egal cu absorbanța dependentă de lungimea de undă a tesu- 
tului, A4, care este legată de reflectanța dependentă de lungimea de undă, RA, prin relaţia: 

&, =A,=I-R,. (5.115) 

Măsurătorile de reflectanță ale aortei umane normale în timpul ablaţiei în undă con- 
tinuă cu laserul chimic cu HF indică valori mari pentru a, (> 0,9). Este probabil ca şi 
coeficientul de cuplare termică dependent de lungimea de undă pentru cornee, în timpul 
ablaţiei cu laserul cu HF, să aibă valori de asemenea mari (Valderrama er al: 1989). 

Combinând valorile O, (cornee) = 3,1 KJ/g şi au = 0,9 rezultă o valoare de bază a 
entalpiei efective de ablație termochimică Our > 3,4 KJ/g. Devierile de la această valoare 
de bază pentru O pot releva mecanisme şi protese neobişnuite. De exemplu, valori pentru 
O mult mai mari decât 3,4 kJ/g pot fi asociate cu pierderi mari de iradianță şi/sau 
carbonizarea țesutului. Dacă se formează stratul de carbon, acesta este ablat cu o entalpie 
termochimică pentru transportul. de masă mult mai mare: Om. (carbon) = 30,5 kJ/g, 
Formarea stratului de carbon este nedorită, deoarece el micşorează eficienţa de ablaţie, iar 
carbonul este un material refiactar care produce efecte de distrugere termică mari la 
răcirea sa la suprafaţă. Invers, valori ale lui O mult mai mici decât 3,4 kJ/g se pot obține 
dacă intervine fenomenul de expulzare a fragmentelor de țesut (spallation, chunking — în- 
depărtarea discretă de masă). Expulzarea fragmentelor de țesut este de asemenea nedorită 
deoarece: a) se produce o plajă largă de mărimi ale particulelor expulzate, care determină 
suprafețe rugoase ale craterului de ablaţie şi. b) generarea de impulsuri acustice este 
mărită, conducând la distrugeri mai mari prin unde de Şoc. 

Pentru interacții laser-țesut în impulsuri, O poate fi determinat experimental măsurând 
expunerea radiantă a impulsului, Æ şi masa ablată pe unitatea de arie RJA [g/cm°}, unde 
Ra [g} este rata de ablaţie exprimată în masă ablată pe impuls: 

O=F/(R, 7/4), (5.116) 
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Masa ablată pe unitatea de arie este: 


R,/A=zp, (5.117) 
unde z este adâncimea de ablaţie, astfel că: 


H = pO=F/z. (5.118) 
La pragul de ablaţie, £ = F, şi z= ô (adâncimea de penetrare optică), rezultând relaţia (5.9). 


5.4.5.2.2. Prezentarea modelului 


Modelul pierderii liniare de masă se poate deduce din modelul bazat pe ecuația 
Lambert-Beer (5.64). Pentru simplicitate, impulsul total cu expunerea radiantă Fo este 
împărțit în n segmente egale cu expunerea radiantă F; = Fy/n şi F/F, = m (Hibst şi Keller 
1989). Fiecare segment de impuls este aplicat separat, dar expunerile radiante în țesut 
sunt adiționate. Această însumare nu înseamnă că fotonii sunt încă prezenţi, ci efectele 
lor, adică procesele de relaxare, ca de exemplu disiparea căldurii, sunt neglijate pe durata 
acestui interval. Aşadar, această abordare presupune că durata segmentului impulsului 
laser este mai mică decât timpul de relaxare. 

„Dacă pragul F, este depăşit, țesutul este îndepărtat până la o adâncime de ablaţie Zmar 
definită de F(Zmar) = Fp. Pe durata primelor m segmente ale impulsului nu intervine 
procesul de ablație. Distribuţia reală a expunerii radiante după m segmente este: 


F(2)= mF, exp(oua2). (5.119) 
Adăugarea următorului segment de impuls conduce la: 
F, =(m+ IF, exp(ona2); (5.120) 
astfel că îndepărtarea țesutului are loc până la o adâncime de: 
“Zr =Ma Inllm +17 m]. (5.121) 
Se consideră acum segmentul de impuls (m+2): 

F(2)= (m+ DE, expl- Ha (2 + Zma 1 )|+ F, expl- taz), (5.122) 
unde z este distanța reală față de suprafață. Înlocuind în această ecuație eXp(-HaZmax 1) = 
mi(m+1) ce rezultă din (5.121), se obține: 

E(z)= mF, exp(ou,z)+ F, exp(-442), (6.123) 
adică: i 
F(2)= (m+ E, exp(- uz). (5.124) 


Se observă că această ecuație a condus la o expresie similară cu cea din ecuaţia 
(5.120), astfel că fiecare din segmentele de impuls ce urmează conduce la aceeaşi adânci- 
me de ablaţie Zmay „. Rezultă deci, că adâncimea totală a craterului este dată de: 


Z max = (n-m) mas: (5.125) 
Înlocuind în (5.125) diferenţa (n-m): 
Fo Ep Ko 
n-m==—-—= mn 
PUF, | F, , (5.126) 


şi ținând cont de (5.121), rezultă: 


F, 
Za w(i) In|(m+1)/m]. (5.127) 
P 


Pentru a descrie procesul în mod continuu, numărul de diviziuni este crescut la infinit. 
Pentru m —> % (F, > 0), ecuația (5,127) conduce la: 
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Zra = UȚ(F FI), (5.128) 
deoarece: 
lim m In(m+ 1)/ m]=1. (5.129) 


Ecuația (5.128), echivalentă cu ecuaţia (5.80), a fost obținută fără a presupune un 
mecanism special de interacție. Relaţia liniară găsită între Zmax şi Fo este în concordanță 
cu teoria termodinamică a secționării țesutului cu laseri în impulsuri (Partovi et al. 1987, 
Zweig şi Weber 1987), precum şi cu teoria ruperii legăturilor chimice elaborată pentru 
laserii cu excimeri în UV (Keyes er al. 1985) (vezi $ 5.5.2). Această relaţie este tipică 
pentru îndepărtarea continuă de material, ce include maaa frontierei de fază în 
timpul procedurii. 

Folosind relația (5.9), ecuația (5.128) mai poate fi exprimată în modul următor: 

Zma = (m FV H, (5.130) 
unde H este căldura de ablație (densitatea volumetrică de energie de prag care trebuie 
depozitată în țesut pentru a iniția aaa țesutului). Ecuația (5.130) prevede că panta 
dreptei măsurate este Y= H += (pF, AES adică eficiența de ablație [um?/J]: 

Ablaţia țesutului este caracterizată de obicei de rata de ablaţie R, (ecuaţia 5.69), adică 
de masa de țesut îndepărtată de un impuls laser, astfel că ecuaţia caracteristică modelului 
pierderii liniare de masă poate fi scrisă în final astfel: 

R, = pAlE, -F;)/H . (5.131) 

Aşadar, modelul pierderii liniare de masă prevede o dependență liniară între masa de 
tesut îndepărtată şi expunerea radiantă aplicată. Constanta de proporționalitatë p/H [ug/J] 
reprezintă de asemenea eficiența procesului de ablație (oY). 

Este interesant de estimat care sunt limitele de aplicabilitate ale celor două modele de 
ablație prezentate până acum, respectiv modelul bazat pe ecuația Lambert-Beer şi 
modelul pierderii liniare de masă. Reamintim că primul model a fost dedus în ipoteza că 
îndepărtarea țesutului nu are loc pe durata impulsului laser. Timpul £,, scurs între frontul 
anterior al impulsului laser şi începutul ablaţiei poate fi calculat folosind o formulă 
dedusă de Harrach (1976): 


t, = (r /4ka JKT, -T,)/ 1}. (5.132) 
De exemplu, în cazul ablației corneei (proprietățile termice sunt indicate în tabelul ` 

5.4), íp = 6 us la 7 = 2,2 kW/cm?. Pentru % < ż¿, (laseri cu funcționare în regim declanşat, 

cu durate ale impulsului laser de zeci 12 


RE =-= Modelul liniar 
de ns), se aplică modelul bazat pe ecua 25 10| . — Modelul legii Lambert-Beer 
ţia Lambert-Beer. Dacă impulsul laser £X, 
F 
are durate mari (inclusiv funcționarea aE is 
în undă continuă) sau iradianțele folo- g 


site au valori mari, atunci ablația începe 
pe durata impulsului laser şi se aplică 
modelul pierderii liniare de masă. 
Relaţia care există între masa înde- 
părtată pe impuls pe unitatea de arie în 9 0 000 IQ piu ae ci 
funcţie de expunerea radiantă pe impuls Fiuențo pe impuls. Ù cn) 
pentru cele două modele a fost deter- 


Pierderea de m 


Fig 5,73, Calcularea teoretică a masei de țesut 


minată de Walsh și Deuisch (1988b) şi îndepărtată pe impuls şi pe unitatea de arie în 
este prezentată în figura 5.73. Au fost funcţie de expunerea radiantă pe impuls 
reprezentate curbele R,/A date de (5.70) (Walsh şi Deutsch 1993b). 
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pentru modelul bazat pe legea Lambert-Beer şi (5.131) pentru modelul pierderii liniare de 
masă şi au fost utilizați parametrii indicaţi în tabelul 5.22. 

După cum se poate observa din figura 5,73, previziunile celor două modele diferă 
considerabil peste expuneri radiante de aproximativ 20 J/cm“. Deşi s-au măsurat 
parametrii de ablaţie şi la expuneri radiante de 30 J/om?, peste aproximativ 15 J/em: cea 
mai mare parte din energie este consumată în producerea plasmei. În acest regim nici 
unul din modele nu este valabil. În consecință, prin folosirea laserului cu CO-TEA nu a 
fost posibilă obținerea datelor într-o plajă de expuneri radiante suficient de mare pentru a 
valida unul sau altul dintre modele. Pentru a deosebi cu claritate aplicabilitatea modelului 
bazat pe legea Lambert-Beer sau a modelului pierderii liniare de masă este necesar ca 
datele experimentale să fie obţinute pentru cel puţin o decadă de expuneri radiante, adică 
între 5 şi 50 J/cm2. 


Tabelul 5.22. Rezultatele datelor de ablaţie ale pielii de cobai cu laserul CO2-TEA (7, = 2 us) 
(Walsh şi Deutsch 1988b) 
DE UD E PN a ——— 
Parametru Model 
E us MERE Modelul legii 
Modelul liniar pai et (i Rear 


Rezultate experimentale: 


Panta p/H = (235 + 10) ug/J p/ua = (1 910 + 140) ug/cm? 

Intersecţia axei x F, = (1,09 + 0,02) J/cm? Fp = (3,18 + 0,09) J/cm? 

Domeniul de valabilitate 1-18,5 J/cm? 4,5-18,5 J/cm? 
Valori calculate: 

E, 1,09 J/cm? 4,5 J/cm? 

1/uat - 19 um 

HP 4,26 kJ/cm? - 

mF 574 J/cm? 2,37 KJ/cm? 


2 Adâncimea de penetrare optică determinată din pantă pentru p= | g/cm’? 
b Căldura de ablație determinată din pantă pentru p= 1 g/cm? 
€ Energia de prag depozitată pe unitatea de volum pentru 1/44 = 19 um 


Atât modelul bazat pe legea Lambert-Beer, cât şi modelul pierderii liniare de masă au 
fost elaborate presupunând un profil uniform al fasciculului laser. Vom estima în con- 
tinuare modul în care un profil neuniform al fasciculului 
laser influențează rezultatele prevăzute de aceste modele. 
Chiar dacă profilul spaţial al iradianței fasciculului laser 
incident este rezonabil de constant, totuşi marginile fasci- 
culului reprezintă o fracție potențial semnificativă din aria 
totală a fasciculului şi din energia sa totală. 

Efectul de margine a fost investigat de Walsh şi 
Deutsch (1988b) pentru cazul unui fascicul cu o regiune 
centrală având o intensitate constantă şi margini în care 
intensitatea scade liniar cu distanța, Să presupunem că 
fasciculul este rectangular, cu simetrie față de axele x şi y 
(figura 5.74), În regiunea centrală haşurată expunerea ra- 
diantă este constantă, F = Fo, iar în regiunea periferică €x- 

4 i iad ital derbi RRWDRISA radiantă scade monoton la zero. Se presupune că 
al fiec puli ha a "masa totală ablată de întregul fascicul este egală cu de 
Ee A E, patru ori masa ablată în regiunile Ra n Ra 2 Ras Şi Rav. Se 


0 x X2 x 


Fig, 5.74. Profilul rectangular 


dai sua Dă md Za i E dn ai i 
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presupune de asemenea că expunerea radiantă în oricare punct în interiorul fasciculului 
poate fi descrisă astfel: 


F(x, y)= FFF), (5.133) 
unde: 
wkr ESES 
F(x)= : ; 
(x) p ikek, (5.134) 
şi 
y/y, 0<y<y, : 
F 5.135 
o p Yı SVSV; S i 


Pentru modelul pierderii liniare de masă, din ecuațiile (5.68) şi (5.130) rezultă: 


= 4 [|p/au( Fxy/ xy,- Edy + 
Ra! 


T Jesklr 9/9 = E, ẹdxdy+ Jorn Reel x, E, hd + (5.136) 
+ ffo/H oori 
E Ray 
Limitele de integrare pentru modelul profilului fasciculului neuniform sunt prezentate 
în tabelul 5.23. De notat că limitele inferioare de integrare în regiunile RiT Ra 2 ŞI Ra 


sunt stabilite acolo unde expunerea radiantă scade la F}. 


Tabelul 5.23. Limitele de integrare pentru modelul profilului fasciculului neuniform 


Limitele axei x i ; Limitele axei y | 
e Inferioară Superioară Inferioară Superioară 
Rai ; , XI aci „Fex/Eo ; yi aii FpY1/Fo 
Raz- X2 ESSR i ea dA dat se Fpy1/Fo 
R X mi FXF HGY ZEN MAS Yi 
Ras DGIN 2X2 rH Get XNR i 


Prin rezolvarea integralelor din (5.136) se obține; 
R,=4p/ FEAR —x, 12y; =y; 42)- 
F kyy + (6, /2F, hey, /2-x;), Xy+ (5.137) 
+ X.Y, In(F, AF D 
Dacă fasciculul este uniform, adică x; =y; = 0, atunci ecuaţia (5.137) se reduce la ecuația 
(5.131). a8 S 

Uniformitatea profilului iesi şi TES mărimii spotului laser sunt critice 
pentru determinarea căldurii de ablație din panta măsurată. Walsh şi Deutsch (1988b) au 
se pentru fásciculul laser utilizat în experiențele de ablație x; = 0,2 mm, x7 = 0,8 mm, 

=0,2 mm și y, = 1,0 mm. Datorită neuniformității fasciculului laser, căldura de ablație 
iute în tabelul 5.22 trebuie corectată cu aproximativ 22 %, adică H = 3,32 KJ/cm?. 

Dacă Fy se măsoară direct, marginile fasciculului nu vor afecta măsurătorile expunerii 
radiante de prag pentru ablație, deoarece pentru Fo = Fp, masa îndepărtată R, este zero, 
Totuşi, în practică nu se măsoară Fo, ci se măsoară energia totală a fasciculului care se 
împarte la o arie „reprezentativă” pentru a calcula o expunere radiantă medie, Fa. Pentru 
un fascicul neuniform se poate deduce că: 
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Fa = F(x, —x, /2%y, - y, 7 2)/(x:7:). (5.138) 
De notat că dacă fasciculul este uniform, F = Fo. În cazul fasciculului laser utilizat în ex- 
periențe, pentru Fp = 1,09 J/cm? rezultă Fy = 1,38 J/cm’. Aşadar, expunerea radiantă de prag 
pentru ablație indicată în tabelul 5.22 trebuie corectată cu 21 %, la valoarea de 1,38 J/cm’. 
Pentru modelul bazat pe legea Lambert-Beer, din ecuațiile (5.66) şi (5.68) rezultă: 


R, = 4| [p/u In(Fyxy/ Ex bed + 


Ral 
i ffo u In(F,y/ F,y,dxdy + [|p7 u In(Fyx/ F,x,\dxdy+ (5.139) 
Ra2 Ra3 
+ [f o/u In(F,/ Fl: 
Ra 4 


Din tabelul (5.23) se observă că limitele inferioare de integrare în regiunile Ra 2, Ra3 şi 
Ra „ se determină pentru cazul în care expunerea radiantă scade la. F,. Prin rezolvarea 
acestor integrale se obține: 

R, =4p/ la boy )in(F, / F, )+ 
+F, /F xy, + X2Y1 )]-le, ZE, y nl, ZF) 
Dacă fasciculul este uniform, adică x, = y; = 0, atunci ecuația (5.140) se reduce la 
„ecuaţia (5.70). Deoarece F, este definit ca acea expunere radiantă la care masa îndepăr- 
tată scade la zero, acest model nu poate ţine cont în mod explicit de evaporarea apei 
cauzată de energia reziduală. 

Determinarea coeficientului de absorbție optică, Æa, din pantă depinde critic de 
uniformitatea fasciculului şi de măsurarea mărimii spotului. Datorită neuniformității 
profilului fasciculului, coeficientul trebuie corectat cu 32 % (valoare însemnată), adică 
1/Ha = 25 um. i 

Ca şi în cazul modelului liniar, determinarea expunerii radiante de prag pentru ablație, Fp 
este dependentă de uniformitatea profilului fasciculului. Folosind ecuația (5.138), expunerea 
radiantă de prag indicată în tabelul 5.22 trebuie corectată cu 21 %, adică F, = 5,7 J/em?. 

În toate cazurile discutate, corecția pentru neuniformitatea fasciculului este semnifi- 
cativă, de 21-32 %, dar nu modifică interpretarea datelor într-o manieră substanțială. 
Exemplele numerice arată că o caracterizare atentă a profilului intensității fasciculului, 
împreună cu modelarea analitică adecvată, este crucială dacă se doreşte cuantificarea 
precisă a pragului de ablaţie, a coeficientului de absorbție optică şi a căldurii de ablaţie. 


(5.140) 


5.4,5.2.3. Verificarea modelului 


Figura 5.75 prezintă o curbă tipică de măsurare a pierderii de masă în timp, în cazul 
ablaţiei pielii de cobai cu laserul cu CO, TEA (7, = 2 us). Masa ablată de țesut în timpul 
iradierii laser a fost calculată ca diferența între masa totală de țesut pierdută şi masa 
pierdută numai datorită evaporării apei. Înainte de iradiere, evaporarea apei este 
neglijabilă, deoarece singura suprafață a țesutului în contact cu aerul este stratum 
corneum, care prezintă o barieră semnificativă în calea evaporării apei, După începerea 
iradierii, această barieră a fost ablată şi evaporarea apei devine semnificativă. Rata de 
evaporare a apei în timpul ablaţiei a fost estimată din rata de pierdere a masei după 
încetarea iradierii laser, Astfel, termenul corectat al pierderii de masă reprezintă numai 
pierderea de țesut indusă de laser, Corecţia datorită evaporării a fost mai mare de 25 % 
din masa totală pierdută în timpul iradierii numai când expunerea radiantă a fost mai mică 
de 3 J/em?. 
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În cazul prezentat în figura 5.75 au fost 
aplicate 70 de impulsuri ale laserului cu CO, 
TEA, cu frecvenţă de repetiţie a impulsurilor 
de 1 Hz şi o expunere radiantă pe impuls de 
5,44 J/em?. Pierderea totală de masă în tim- 
pul iradierii laser a fost de 2,68 mg, care a 
fost corectată la valoarea de 2,42 mg dacă se 
consideră şi evaporarea apei. 

Walsh şi Deutsch (1988b) au măsurat 
masa de piele de cobai ablată cu laserul cu 
CO, TEA în funcţie de expunerea radiantă a 
impulsului laser incident. Figura 5.76a ilus- 
trează masa medie ablată pe impuls şi pe 
unitatea de arie în funcţie de expunerea ra- 
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Fig. 5.75. Evoluţia în timp a pierderii de 
masă datorită iradierii laser şi evaporării apei 
(Walsh şi Deutsch 1988b). 


diantă pe impuls. Pentru o densitate a țesutului p = 1 g/cm’, 1 mg/cm? pe impuls este 
echivalent cu o adâncime de ablaţie de 10 um/impuls. Efectul străpungerii optice a fost 


micşorarea semnificativă a ratei de abla- 
ție, după cum se observă în cazul cer- 
curilor. pline. Plasma care se. formează 
absoarbe o parte din energia laser inci- 
dentă, realizând ecranarea optică a ţesu- 
tului, astfel că mai puțină energie rămâ- 
ne disponibilă pentru ablaţia țesutului. 
Dacă punctele în care s-a înregistrat 
străpungerea optică sunt ignorate, atunci 
există o relație aproape liniară între masa 
îndepărtată pe impuls. şi expunerea 
radiantă pe impuls. Linia. întreruptă 
reprezintă aproximarea în sensul celor 
mai mici pătrate a datelor experimentale, 
Figura 5.76b arată relaţia între masa 
ablată pe impuls şi pe unitatea de arie în 
funcție de expunerea radiantă incidentă 
pe impuls, reprezentată pe o scală logarit- 
mică. De notat relația aproape liniară, în 
domeniul 4,5-18,5 J/cm? pe impuls. Linia 
întreruptă, ca şi în cazul de mai sus, re- 
prezintă aproximarea în sensul celor mai 
mici pătrate a datelor experimentale. 
Aceaste curbe demonstrează că pro- 
cesul de ablație prezintă trei regimuri 
distincte, dominate de evaporarea apei, 
îndepărtarea explozivă a țesutului şi de 
formarea plasmei indusă de laser. Datele 
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Fig. 5.76. Masa de piele de cobai îndepărtată pe 


impuls şi pe unitatea de arie, cu laserul CO, 
TEA, în funcție de expunerea radiantă pe 
impuls: (a) pe o scară liniară şi (b) pe o scară 
logaritmică (Walsh şi Deutsch 1988b). 


experimentale aproximate prin modelul bazat pe ecuația Lambert-Beer şi prin modelul 
pierderii liniare de masă arată că masa îndepărtată depinde fie logaritmic, fie liniar de 
expunerea radiantă aplicată. Deși datele sunt aproximate cu o dependenţă liniară în sensul 
celor mai mici pătrate, formarea plasmei la expuneri radiante mari a împiedicat extinderea 
datelor experimentale într-un domeniu de expuneri radiante suficient de mare pentru a va- 
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lida fără ambiguitate unul dintre cele două modele. Cu toate acestea, modelul liniar apro- 
ximează datele experimentale într-o plajă mai mare de expuneri radiante (1-18,5 J/cm“ pe 
impuls) faţă de modelul bazat pe legea Lambert-Beer (4,5-18,5 J/cm“ pe impuls). 

Din datele prezentate în figura 5.76 şi în tabelul 5.22 se poate determina eficiența 
procesului de ablaţie. După cum rezultă din figura 5.763, eficienţa de ablație, care este 
masa de țesut îndepărtată pe unitatea de energie, poate fi determinată din panta VH, adică 
235 ug/J. Lângă prag, eficiența absolută este scăzută, deoarece numai O masă infinitezi- 
mală de țesut este ablată pentru o cantitate finită de energie. Dacă expunerea radiantă creşte, 
eficiența absolută tinde asimptotic spre valoarea de vârf determinată de pantă (235 ug/J), 
deoarece pierderile, cauzate în primul rând de încălzirea țesutului care nu este supus 
ablaţiei, devin o fracție mai mică din energia totală aplicată țesutului. La expuneri radian- 
te şi mai mari, eficiența scade datorită iniţierii străpungerii optice. 3 

Valoarea pentru căldura de ablație în cazul ablației pielii de cobai este 4,26 kJ/cm', cu 
69 % mai mare decât valoarea necesară vaporizării apei (2,52 kJ/cm?) de la temperatura 
ambiantă a țesutului (37 0C). Dacă procesul de ablație ar fi în întregime bazat pe energia 
consumată pentru vaporizarea apei, atunci este de aşteptat că după atingerea pragului, 
fiecare 2,52 kJ din energia depozitată în țesut va abla 1 cm” de ţesut. Totuşi, nu întreaga 
energie laser incidentă este implicată în ablație, o parte din energie încălzind țesutul care 
nu este ablat. În plus, materialul ablat părăseşte suprafața țesutului cu o viteză conside- 
rabilă, astfel că o parte din energie este transformată în energia cinetică a acestor parti- 
cule. Căldura de ablaţie mare sugerează că ablaţia țesutului, care constă atât din apă, cât 
şi din componente solide, poate fi controlată parțial de proprietățile termodinamice şi/sau 
structurale ale materialului solid, astfel că mecanismele de pierderi, fie optice (reflexie), 
fie termice (radiaţie, difuzie sau convecţie) pot juca un rol semnificativ. 

Produsul între expunerea radiantă de prag şi coeficientul de absorbție optică, 4HaFp este 
energia pe unitatea de volum care este depozitată la pragul de ablaţie. Coeficientul de ab- 
sorbție optică, 4a folosit în calcularea produsului /4F, se bazează pe coeficientul de absorb- 
ţie al apei pure, care, împreună cu conținutul de apă pentru piele (70 %) dă 1/74 = 19 um. 
Folosind valorile pentru F, obținute în cadrul fiecărui model, rezultă două valori ale 
produsului 44F, (vezi tabelul 5.22), fiecare cu propria sa interpretare. 

Din modelul liniar, pentru produsul 44Fp rezultă 574 J/cm’. Deoarece 326 J/cm? 
trebuie să fie depozitați adiabatic pentru a creşte temperatura de la suprafața țesutului la 
temperatura camerei, 22 °C (măsurători in vitro) până la temperatura de vaporizare a apei, 
100 °C, rezultă că 574 J/cm“ sunt suficienți numai pentru a vaporiza 10 % din apa de la 
suprafaţă. Astfel, pentru modelul liniar rezultă că F, este acea expunere radiantă care 
determină o depozitare suficientă de energie pentru a vaporiza o fracție mică din apa de la 
suprafață. Dacă expunerea radiantă incidentă este crescută peste F,, depozitarea de ener- 
gie la suprafață, pF), creşte, iar procentul de apă de la suprafață care este vaporizat 
creşte de asemenea. Când expunerea radiantă atinge aproximativ 4,5 J/cm?, atunci energia 
depozitată este suficientă pentru a vaporiza 100 % din apa de la suprafață. Această 
valoare de 4,5 J/cm? marchează începutul regiunii în care modelul bazat pe legea 
Lambert-Beer devine valid. y 

În mod normal, extrapolarea modelului bazat pe legea Lambert-Beer pe axa x dă 
valoarea pentru Fr, Totuşi, extrapolarea modelului în afara regiunii de validitate a 
modelului nu se justifică, Rezultă deci că interceptarea axei x de către expunerea radiantă 
nu are o interpretare fizică. Expunerea radiantă de prag pentru modelul bazat pe leges 
Lambert-Beer este definită aproximativ ca cea mai scăzută expunere radiantă pentru care 
modelul și datele experimentale concordă, Prin urmare, Fp = 4,5 J/cm? şi F, este 
aproximativ 2,4 kJ/cm', Această valoare, care este consistentă cu vaporizarea completă a 
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apei de la suprafață, reprezintă energia depozitată la baza craterului de ablaţie. Energia 
reziduală este independentă de expunerea radiantă incidentă, această energie fiind 
insuficientă pentru ablarea explozivă a țesutului, ea fiind totuși suficientă pentru 
deshidratarea țesutului, astfel încât să cauzeze pierderea de masă în țesut. 

Aşadar, limitele modelului bazat pe legea Lambert-Beer se datorează imposibilității de a 
ține cont de evaporarea apei cauzată de energia reziduală rămasă la baza craterului de 
ablație. Acest model poate fi modificat pentru a lua în considerare procesul de deshidratare 
sau poate fi elaborat un model mai complet pentru ablaţia țesutului cu radiația laser din 
infraroşu. Un exemplu este analiza cu diferenţe finite realizată de Rosen şi Popper ( 1989) 
care au demonstrat analitic importanța vaporizării apei după şi în timpul impulsului laser. 

Efectele duratei impulsului laserului cu CO» asupra ablaţiei pielii de porc au fost 
studiate de Ross et al. (1996). Rezultatele experimentului de pierdere a masei, prin care 
s-a măsurat masa de țesut îndepărtată pe impuls în funcție de expunerea radiantă inci- 
dentă, sunt prezentate în tabelul 5.24. Datele experimentale au fost aproximate cu ecuația 
(5.131), calculându-se H şi F, într-o plajă mare de expuneri radiante (0-75 J/em?). 


Tabelul 5.24. Ablaţia pielii cu laserul cu CO; pentru diferite durate ale impulsului 


Parametru 0,8 ms 2 ms 10 ms 
Rezultate experimentale: 
Numărul de eşantioane 15 21 18 
Panta pA/H [ug:cm?/J] 3,0 2,3 2,4 
Valori calculate“: 
Pragul de ablație [J/cm?] 5,0 7,4 15,2 
Căldura de ablație? [kJ/cm°] 2,9 3,8 3,6 


* Aria iradiată a fost 7,85x10 cm” 
è S-a presupus o densitate a pielii de 1,1 g/cm? 


Creşterea pragului de ablație la durate mai mari ale impulsului laser este cauzată de 
difuzia termică pe durata impulsului. Totuşi, căldura de ablație nu se modifică în funcție 
de durata impulsului, deoarece odată pragul atins, frontul de ablaţie este mai rapid decât 
difuzia termică. De aceea, datele experimentale din tabelul 5.24 pentru căldura de ablație 
pot fi mediate, obținându-se o valoare medie H = 3,4 kJ/em?. 

Dacă se ţine cont în ecuaţia (5.131), de coeficientul de cuplare termică, œ}, dat de 
relaţia (5.115), rezultă: 


R, = pAlG, F, -F,H . (5.141) 
Această ecuație poate fi rescrisă într-o altă formă, dacă se introduce (5.116) pentru F = Fo: 

F 10 =pla, FaF, )/ H (5.142) 
şi dacă se ține cont şi de (5.112), rezultă: 

9= 0 [la =F, 7E): (5:143) 


Ecuația (5.143) a fost utilizată de Valderrama et al. (1989) pentru a aproxima datele 
experimentale obținute în cazul ablației corneei cu laserul chimic cu HF, ce emite 
impulsuri cu durata de 200 ns, S-a reprezentat entalpia efectivă de ablație O, în funcție de 
expunerea radiantă de vârf, Fo, pentru două lungimi de undă ale laserului cu HF, 
respectiv 2,91 um şi 2,78 um (figura (5.77), Curba continuă reprezintă cea mai bună 
aproximare a datelor pentru 4. = 2,91 um cu ecuaţia (5.143), 

Figura 5,77 arată că entalpiile efective de ablaţie sunt similare pentru ambele lungimi 
de undă la expuneri radiante de vârf coborâte (Fo < 3 J/cm). La expuneri radiante mai 
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mari, se observă că ablaţia cu A = 2,78 
um este mai eficientă. Aproximarea 
bună a datelor experimentale cu 
ecuaţia (5.143) pentru 4 = 2,91 um 
dovedeşte aplicabilitatea modelului 
pierderii liniare de masă, Din aceas- 
tă aproximare au rezultat următorii 
parametri: F, = 0,6 J/cm?;, a = 0,95; 
Om = 3,6 kJ/g. In limita pentru ex- 
puneri radiante mari (œ4Fo >> F,), 
Fluența. (J /cm2) valoarea Oz = Oim/aa este 3,8 kJ/g, 


Fig. 5.77. Entalpia efectivă de ablație O în funcție de  CeVa mai mare decât valoarea esti- 

expunerea radiantă de vârf Fọ pentru ablaţia cu laserul Mată a entalpiei efective de ablaţie 

chimic HF a corneei (Vaderrama eż al. 1989). termochimică (Our = 3,4 kJ/g), dis- 
cutată în $ 5.4.5.2.1. 

Vom prezenta în continuare alte câteva exemple de ablaţie a țesuturilor moi cu laserii 
din infraroșu, în care se aplică modelul pierderii liniare de masă. 

Kânz et al. (1994) au studiat ablaţia corneei cu laserii cu Er:YAG, Er:YSGG şi 
Ho:YAG: În afară de laserii cu excimeri, laserii care emit în regiunea 3 um (Er:Y AG şi 
Er:YSGG) sunt atractivi pentru ablația țesutului ocular, deoarece radiația lor este absor- 
bită puternic de apă, constituentul principal al țesuturilor moi. Adâncimea de penetrare 
optică este mai mică de 1 um la A = 2,94 um şi mai mică de 2 um la A = 2,79 um. În plus, 
laserii cu Er:YAG sunt uşor de manipulat, radiația lor se poate transmite prin fibre optice 
(ZIrF,), iar distrugerile fototoxice ale celulelor induse de radiația UV sunt evitate. Deşi zona 
de distrugere indusă termic este mai mare în cazul laserilor cu Er:YAG față de laserul cu 
excimer cu ArF, totuşi laserii cu erbiu sunt promițători pentru chirurgia corneei. 

Laserul cu Ho:YAG, cu lungimea de undă de 2,1 um produce zone mari de coagulare 
în țesuturile moi datorită adâncimii de penetrare relativ mare, de aproximativ 350 um în 
apă. Din acest motiv, laserii cu Ho:YAG nu trebuie folosiţi în keratectomie în zona optică 
a corneei. Pe de altă parte, aplicarea unor puncte de coagulare pe părțile laterale ale 
corneei poate contacta colagenul din stromă şi prin urmare poate modifica curbura 
corneei. Cu această tehnică poate fi redusă hipermetropia. De asemenea, laserul cu 
holmiu poate fi aplicat cu succes în chirurgia glaucomului, prin crearea unor excizii în 
țesutul scleral. 

Experiențele au fost efectuate atât în regimul de emisie liberă (durata impulsurilor de 
200 us), cât şi în regimul declanşat (7, = 100 ns). Laserii au funcţionat la o frecvență de 
repetiţie a impulsurilor de 4 Hz. Rata de ablaţie a corneei în functie de expunerea radiantă 
a laserilor cu Er:YSGG şi Ho:YAG în regimul de emisie liberă este arătată în figura 
5,78a. Eficienţa de ablaţie a laserului cu Er:YSGG este de 13 ori mai mare decât eficiența 
laserului cu Ho:YAG. Figura 5.78b prezintă rata de ablaţie a laserilor cu Er:YAG şi 
Ho;YAG în regim declanşat. În acest caz, laserul cu Er:YAG este de 4 ori mai eficient. 
Eficienţa de ablaţie a fost calculată prin împărţirea adâncimii de ablaţie cu numărul de 
impulsuri aplicate, presupunând că fiecare impuls produce aceeaşi adâncime de ablație. 

Gailitis er al, (1992) au măsurat adâncimea de ablaţie în cristalinul uman în funcţie de 
expunerea radiantă a laserilor cu Er:Y AG şi Er:YSGG, Datele experimentale, prezentate 
în figura 5.79, au fost corelate cu o dreaptă, coeficientul de regresie liniară fiind de 0,96 
pentru laserul cu Er:YAG şi 0,93 pentru laserul cu Er:YSGG. Pragul de ablație pentru 
aceşti doi laseri a fost de 1,4 J/cm“ şi respectiv 5,5 J/om?. Creşterea ratei de ablație în 
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funcție de expunerea radiantă este aproape dublă în cazul laserului cu Er:YAG față de 


laserul cu Er:YSGG. 
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Fig. 5.78. Rata de ablație a corneei în funcție de expunerea 
radiantă a laserilor cu: (a) Er:YSGG şi Ho:YAG în regimul de 
emisie liberă; şi (b) Er:YAG şi Ho:YAG în regim declanşat 
(Kânz et al. 1994). 
Ablaţia ficatului, pielii şi aortei cu laserul Er:YSGG (4 = 2,78 um, 7, = 250 um) a 
fost studiată de Cummings şi Walsh (1993a). Figura 5.80 ilustrează pierderea de masă pe 
impuls în funcție de expunerea radiantă pentru cele trei țesuturi menționate. Liniaritatea 


rezultatelor a permis aplicarea modelului 
pierderii liniare de masă. După cum se poate 
remarca, aorta şi pielea pierd aproximativ aceeaşi 
cantitate de masă pe impuls la o expunere 
radiantă dată. Panta eficienței pentru aortă este 
(4,73 + 0,93)-10 mg:cm?/], iar pentru piele este 
(4,6 + 0,41)-10% mg:cm?/J. Ficatul pierde o masă 
semnificativ mai mare pe impuls la o expunere 
radiantă dată în comparaţie cu pielea sau aorta. 
Panta eficienței pentru ficat este (1,43 + 
0,074):10° mg:cm2/J. Din panta determinată prin 
aproximarea în sensul celor mai mici pătrate a 
datelor experimentale se determină căldura de 
ablație efectivă pentru ficat, H = 1,4 kJ/cm°? şi 
pentru piele şi aortă, H = 4,2 kJ/cm°. Aceste valori 
sunt în concordanță cu cele obținute cu laserul cu 
CO, în impulsuri (Walsh şi Deutsch 1989c). 
Ablaţia ficatului (de pui proaspăt) se poate 
realiza şi cu laserul cu holmiu în undă continuă 
(Domankevitz et al. 1996). Acest laser este exci- 
tat cu o lampă cu wolfram şi este răcit la tempe- 
ratura azotului lichid, putând emite o putere de 
20 W pe durate de 0,1-9 s. Rata de ablaţie a fost 
determinată din măsurători de pierdere de masă, 
care au fost reprezentate în funcție de expunerea 
radiantă (0-8 000 J/cm?), rezultând o dreaptă. 
Cea mai bună aproximare a pantei a dat o valoare 
echivalentă de 168 ug/]. Cu p= 1,1 g/cm? rezultă 
o căldură de ablaţie de 6,5 kJ/em?. Pragul a fost 
estimat la 191 J/om?, Această valoare este mai 
mare decât cea de 20 J/cm? obținută anterior cu 
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Fig. 5.79. Comparaţie între adâncimile 
de ablaţie pe impuls în funcţie de 
expunerea radiantă în cristalinul uman 
pentru laserii cu Er:YAG şi Er:YSGG 
(Gailitis et al. 1992). 


0,2 


Pierderea de masă 
pe impuls [mg ] 


0 100 200 
Fluenta [J /em2] 


Fig. 5.80. Masa pierdută pe impuls în 
funcție de expunerea radiantă a laserului 
cu Er: YSGG (diametrul fasciculului la 
1/6? este 500 pm) pentru ficat, piele şi 
aortă (Cummings şi Walsh 1993a). 


252  BIOFOTONICĂ 


Pa e, 
laserul cu Ho:YAG în PE Pac et al. 1993), Pragul pentru iradierea în 
impulsuri este mai scăzut decât în cazul iradierii în undă continuă, datorită pierderilor de 
energie prin difuzia căldurii, ca şi efectelor de confinare inerțială. 

Ross et al. (1997) au studiat ablația țesutului adipos cu laserul cu CO, Deoarece 
proprietăţile optice şi termice în infraroșu ale țesutului adipos diferă de cele ale dermei, 
ne aşteptăm la diferențe cantitative și calitative în ablaţia laser a acestor țesuturi, 
Măsurătorile de pierdere a masei arată o creştere liniară cu expunerea radiantă. Panta de- 
terminată prin aproximarea în sensul celor mai mici pătrate a datelor experimentale sate 
(2,99 + 0,24) ug:cm*/]. Dacă această valoare se împarte la aria iradiată (0,00785 cm?) 
rezultă o pantă echivalentă de 380 ug/J. În sfârşit, dacă densitatea țesutului adipos se 
consideră a fi 0,9 g/cm°, se obține căldura de ablație (H = 2,4 kJ/cm”). Expunerea radian- 
tă de prag pentru ablaţia țesutului adipos reprezintă acea valoare pentru care dreapta de 

regresie liniară intersectează axa x. Acest prag a fost estimat a fi 1,05 J/cm’. 

În cursul experiențelor de ablaţie a țesutului adipos şi a dermei s-au colectat produsele 
de ablaţie pe o folie de plastic. Masa de țesut adipos depusă pe folie a fost de 13 mg, sau 
circa 50 % din masa totală ablată. Pentru dermă, numai 2 mg au fost colectate (sau < 7 % 
din masa totală de dermă ablată). În afara acestor diferențe cantitative există şi diferenţe 
calitative între ablaţia țesutului adipos şi a dermei. Ablaţia țesutului adipos este însoțită 
de un sunet înăbuşit, în timp ce ablaţia dermei produce o pocnitură ascuțită. Imediat după 
iradiere, la suprafață sclipeşte țesut de adipoză topită, în timp ce suprafața dermei pre- 
zintă numai o înălbire superficială. Ablaţia țesutului adipos produce un nor gros de fum, 
iar pentru expuneri radiante mai mari de 20 J/cm? se distinge chiar o flamă. În ambele 
cazuri nu se observă o carbonizare semnificativă. 

Dacă se calculează căldura de ablaţie cu formulele (5.6) şi (5.112) aplicate atât pentru 
apa din țesut, cât şi pentru țesutul adipos rezultă: 

H =0,3 pa (Cp a^Ta + Lya )+07 pp (Ce 4T; tibg) (5:144) 
în care indicele a se aplică pentru apă, iar indicele g corespunde grăsimii. S-a considerat 
că fracțiile ponderale ale apei şi grăsimii din țesutul adipos proaspăt sunt 0,3 şi respectiv 
0,7. Înlocuind în (5.144) valorile constantelor termice parem apă indicate în § 5.4.2.1 şi 
pentru grăsime indicate de Ross et al. (1997): pa = 1 g/cm?; Cpa = = 4,2 J/g Ve: AT = TSE 
Ibr 2 22539) J/g; Pa > 09 g/cm’; Cpg = 1,8 J/g’G; AT, = 261 ei L, g= 300 J/g, rezultă 
H=1,25 kJ/cm°. D asemenea, ecuația (5.9) dă ce pragul de ablaţie F, = 5,02 J/em, 
unde 44 = 250 cm™. Aceste valori pentru H şi Fp presupun că nu are loc difuzia căldurii, 
iar proprietățile termice şi optice sunt constante în timpul ablaţiei. 

Discrepanţele între datele experimentale şi cele calculate sugerează că grăsimea este 
ablată prin alte mecanisme decât simpla încălzire şi vaporizare a țesutului adipos com- 
pozit. Țesutul adipos conţine 20-40 % apă şi acizi graşi, în primul rând acidul oleic, un 
lichid uleios gălbui la temperatura camerei şi care se închide la culoare dacă este expus în 
aer. Cealaltă componentă majoră a acizilor graşi este acidul palmitic, care este solid la 
temperatura camerei. Aceşti acizi graşi au puncte de fierbere înalte şi călduri de vapori- 
zare scăzute față de cele ale apei. Ablaţia țesutului adipos se desfăşoară similar cu ablația 
mediilor absorbante heterogene (Esenaliev er al. 1994a; vezi şi § 5.4.3). S-a arătat experi- 
mental că pragul de ablaţie al unei soluţii absorbante heterogene a fost de 3-4 ori mai 
scăzut decât cel al unui mediu absorbant omogen care posedă un coeficient de absorbție 
similar cu coeficientul de absorbţie mediu al unei soluţii cu absorbție heterogenă. 

Vaporizarea explozivă a apei localizate în anumite zone (depozite de apă se găsesc în 
membranele care separă globulele de grăsime; aceste membrane includ şi vase de sânge 
şi canale limfatice, ale căror conţinut de apă este > 70 %) iniţiază ablaţia, după care, 
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vaporii de apă în expansiune ejectează în afara țesutului globulele de grăsime pe care le 
întâlnesc în calea lor. Experimentul în care s-au colectat produsele de ablaţie confirmă 
acest model de ablaţie pentru țesutul adipos. 

Valoarea experimentală a căldurii de ablaţie mai mare decât cea calculată poate fi 
explicată dacă se consideră atenuarea fasciculului incident de către norul de fum produs 
de ablaţie. Conform acestei scheme, fasciculul încălzeşte materialul carbonizat din norul 
de fum până la punctul de aprindere pentru grăsime (189 °C). Combustia ulterioară a 
particulelor de grăsime din norul de fum produce acele flame observate pe parcursul fas- 
ciculului laser. Ablaţia dermei produce un nor de fum mai redus, după cum este de aştep- 
tat în acest mediu absorbant omogen (până la 80 % apă), în care cea mai mare parte din 
țesut este mai degrabă vaporizată şi nu ejectată. 

Diferenţele calitative între ablaţia dermei şi a țesutului adipos cu laserul cu CO; pot fi 
rezumate după cum urmează. Heterogenitatea coeficienţilor de absorbţie în țesutul adipos 
proaspăt cauzează supraîncălzirea locală a unor zone în care este prezentă apa. Această 
supraîncălzire locală şi vaporizarea apei determină ejectarea grăsimii ca picături încălzite 
neuniform. Spre deosebire de ablaţia țesutului adipos, ablaţia dermei este în primul rând 
un proces de vaporizare a țesutului. 

Modelul pierderii liniare de masă se poate aplica şi ablaţiei țesuturilor dure. Astfel, 
Hibst şi Keller (1994) au măsurat pierderea medie de masă pe impuls în cazul ablaţiei den- 
tinei şi smalțului cu laserul Er:Y AG. Rezultatele obţinute sunt prezentate în figura 5.81. 

Pierderea de masă creşte liniar cu o 
energia impulsului, spre deosebire de 
adâncimea craterului, care prezintă o 
saturație la expuneri radiante mai mari. 
La energii depozitate mai mari, micşo- 
rarea incrementului adâncimii craterului 
“este compensată de o lărgire a acestuia. 
Fitarea unei linii drepte printre da- 
tele experimentale dă un prag de 
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Aceste valori corespund limitei infe- 
rioare a pragurilor de ablație determi- 
nate prin măsurarea adâncimii crate- 
rului şi concordă cu pragurile de abla- 
ție observate prin fotografie flash, 
respectiv 2,8 J/cm? (Hibst şi Keller 
1993). Panta dreptelor indică o masă ablată de 0,27 mg dentină şi respectiv 0,14 mg smalţ 
pentru o energie laser de 1 J. Folosind densitățile pentru dentină (1,96 g/cm') şi pentru 
smalţ (2,9 g/cm”), se pot determina căldurile de ablaţie respective (H = pAF/Ra = pE/Ra 
conform ecuaţiilor 5.118 și 5.116), rezultând H = 7,2 kJ/cm° pentru dentină şi H = 20 kJ/cm° 
pentru smalţ. Căldurile de ablaţie calculate în acest mod includ energia necesară pentru 
ablaţie și pierderea de energie prin absorbție și împrăştiere în norul de fum. 

Datele de mai sus permit evaluarea timpului necesar pentru prepararea unei lucrări 
dentare, De exemplu, pentru impulsuri cu energia de 300 mJ, ablația a | mm? de dentină 
necesită 24 de impulsuri. La o rată de repetiţie de 2 impulsuri pe secundă se obţine o vi- 
teză de ablație de aproximativ 0,1 mm°/s, apropiată de viteza de găurire a unei freze den- 
tare de turație coborâtă, Ablația unui mm” de smalţ necesită 70 de impulsuri cu energie de 
300 mJ sau 41 de impulsuri de 500 mJ. În acest din urmă caz, la o freovenţă /, = 4 Hz, se 


Fig. 5.81. Pierderea de masă pe impuls (media a 
10 cratere produse fiecare cu 10 impulsuri; 
diametrul fasciculului 650 um) pentru ablaţia 
țesuturilor dure cu laserul Er:YAG 
(Hibst şi Keller 1994). 
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poate obţine din nou o viteză de ablaţie de 0,1 mm?/s, care, totuşi, este mult sub rata de 
perforare a unei turbine (0,5-1 mm?/s). ' 

Romano et al. (1994) au investigat microchirurgia osului cu laserii Er:YAG şi 
Ho:YAG din infiaroşu, Calculele arată că în regiunea de ablație se atinge o temperatură 
medie de 340 °C imediat după un impuls al laserului cu Er:YAG având expunerea 
radiantă de 8 J/em?. Această temperatură de vârf scade la 50 0C în 12 ms, Nu s-a observat 
o deviere semnificativă de la această temperatură de vârf şi nici o modificare a timpului 
de răcire dacă în acelaşi crater se aplică alte impulsuri laser având aceeași energie, atâta 
timp cât adâncimea craterului este mică în comparație cu grosimea eşantionului. 
Morfologia regiunii ablate arată margini nete curate şi cristalite, ceea ce demonstrează că 
nu s-a atins temperatura de topire a hidroxiapatitei. Extinderea zonei modificată termic 
poate fi estimată a fi în jur de 12 pm, ceva mai mică decât valoarea corespunzătoare 
calculată. La 2,94 um s-a remarcat o creştere liniară a adâncimii de ablaţie în funcție de 
numărul de impulsuri laser. Datorită relaxării termice rapide a energiei depozitate în os cu 
acest laser, se poate deduce că rata de repetiție a impulsurilor poate fi crescută până la 
câteva zeci de Hz, fără o creştere semnificativă a extinderii distrugerilor termice. 

Ablaţia osului cu laserul Ho:YAG prezintă o imagine complet diferită. Evoluția 
calculată a temperaturii fitează curba temperaturii măsurate dacă se presupune o adân- 
cime de penetrare optică de 0,7 mm şi dacă lumina este împrăştiată într-un unghi de 220 
(cos 22° = 0,927), cu o distribuţie gaussiană. Temperatura calculată în craterul de ablaţie 
atinge un maxim de 420 0C, iar timpul de răcire la 50 OC este de 250 ms. Imaginile crate- 
relor realizate în os cu un singur impuls având expunerea radiantă de 120 J/cm? arată 
suprafeţe rugoase cu margini nete, ceea ce demonstrează din nou că temperatura de topire 
a hidroxiapatitei nu a fost atinsă. Consecința timpului de încălzire mai lung este stresul 
introdus în os, care conduce la crăpături la marginile craterului. 

Dacă suprafaţa osului este iradiată în acelaşi loc cu un al doilea impuls, evoluția 
temperaturii se schimbă radical. Temperatura de vârf este mai scăzută decât în cazul unui 
singur impuls şi atinge maximul său după 540 ms, întârziere considerabil mai mare faţă 
de un singur impuls. Pentru a fita această evoluţie a temperaturii, adâncimea de penetrare 
optică trebuie modificată de la 0,7 mm la 0,3 mm. Temperatura maximă calculată în 
craterul de ablaţie este 1 510 °C, cu un timp de răcire la 50 °C de 230 ms. Imaginea crate- 
relor produse cu 3 impulsuri laser având fiecare o expunere radiantă de 120 J/cm? arată 
semne de topire şi resolidificare, dovedite de picăturile de hidroxiapatită, ceea ce de- 
monstrează că a fost atinsă cel puțin temperatura de topire a hidroxiapatitei. Craterul nu 
este semnificativ mai adânc decât în cazul unui singur impuls. Totuşi, extinderea laterală 
a craterului este mai mare, iar suprafața sa prezintă reziduuri de carbonizare. Diferenţele 
de comportare termică între primul şi următoarele impulsuri laser nu depind de întârzie- 
rea între impulsuri. 

Aşadar, ablaţia osului cu laserul Ho:YAG este diferită de cea realizată cu laserul 
Er:YAG numai primul impuls îndepărtează eficient materialul prin ablaţie. Forma 
neregulată a craterului şi morfologia suprafeţei ablate sugerează mecanismul de atlațis, 
care poate fi îndepărtarea explozivă violentă a materialului prin expansiunea vaporilor de 
apă. Adâncimea „de penetrare optică mare, estimată a fi în jur de 0,7 mm, conduce la o 
zonă extinsă de distrugere termică în jurul craterului, prin încălzirea directă cu radiaţia de 
2,1 um. Totodată, încălzirea prelungită determină contractarea locală a osului. Impulsu- 
rile laser ulterioare incidente pe suprafaţa osului găsesc o situație diferită. Ele interac- 
ționează cu un material având un conţinut de apă mai scăzut și ale cărui proprietăţi optice 
s-au schimbat considerabil sub acţiunea căldurii produse de primul impuls, Astfel, meca- 
nismul eficient de îndepărtare explozivă a materialului prin evaporarea apei, care ac- 
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ționează la temperaturi relativ scăzute, este înlocuit cu un proces mai puţin eficient de to- 
pire la temperatură ridicată şi eventual evaporare a hidroxiapatitei. Timpii de relaxare în os, 
calculați a fi de sute de ms, determină o creștere puternică a extinderii distrugerilor termice 
în material la mărirea frecvenţei de repetiție a impulsurilor de ablaţie peste câțiva Hz. 

Efectul conținutului de apă din os (scapula de vită) asupra mecanismului de ablaţie cu 
laserul Er:YSGG (2,78 um) a fost investigat de Walsh şi Hill (1991b). S-a găsit şi în 
acest caz că primul impuls modifică proprietăţile țesutului, astfel încât cuantificarea 
procesului de ablație este posibilă numai dacă se aplică un singur impuls unui material cu 
proprietăți optice, termice şi mecanice cunoscute şi controlate. 

Figura 5.82 ilustrează pierderea de masă pe impuls în funcţie de expunerea radiantă 


pentru osul proaspăt şi pentru osul deshidratat în cuptor. Din panta fiecărei drepte se 
poate calcula, după cum s-a arătat, 180 
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neri radiante mai mari de 80_J/cm?, Fig. 5.82. Pierderea de masă pe impuls în funcție 

formarea plasmei se înregistrează. de expunerea radiantă pe impuls pentru osul 

aproape la fiecare impuls. proaspăt şi osul deshidratat, în cazul iradierii cu 
Pierderea de masă rezultantă în laserul Er:YSGG (Walsh şi Hill 1991b). 


cele două cazuri indică o diferență semnificativă între eficiența (panta) de ablaţie a osului 
proaspăt şi a osului d&shidratat. Totuşi, având în vedere modificarea dramatică a ab- 
sorbției, diferenţa ùre cele două pante este remarcabil de mică. Cu alte cuvinte, deşi 
absorbţia la 2,78 um în osul deshidratat este mult mai mică față de osul proaspăt, osul 
deshidratat poate fi ablat cu uşurinţă. Ştiut fiind faptul că ablaţia poate avea loc numai 
prin absorbţia radiaţiei laser incidente, este evident că osul deshidratat absoarbe radiaţia 
laser la 2,78 um. 

Interesant este faptul că atât osul proaspăt, cât şi osul deshidratat prezintă o relaţie 
liniară între pierderea de masă şi expunerea radiantă într-un domeniu cuprins între 30 şi 
180 J/cm?. Această relaţie liniară există în ciuda prezenței plasmei la expuneri radiante 
mari. De obicei, formarea plasmei determină o micşorare a eficienței de ablație (pantei) la 
expuneri radiante mai mari. Este posibil ca ablația osului să fie determinată parţial de 
absorbția plasmei. Astfel, când apa este eliminată din os, eficiența de ablaţie scade 
(căldura de ablaţie creşte), dar cealaltă componentă, absorbția plasmei, rămâne în conti- 
nuare eficientă, astfel că osul poate fi ablat. 

Neev et al, (1995) au studiat de asemenea efectul conţinutului de apă asupra ablației 
țesutului dur (os şi dentină), când iradierea se face cu laseri din UV (XeCl la 308 nm) şi 
IR (Ho:YAG la 2,1 um). Rezultatele experimentale obţinute de aceşti autori pot fi rezu- 
mate după cum urmează, 
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a) Ablaţia dentinei cu laserul XeCI: 


- rata de ablație [um/impuls] creşte logaritmic cu expunerea radiantă; 
- rata de ablație a țesutului proaspăt este mai mică decât a dentinei deshidratate la 
expuneri radiante coborâte; 
- rata de ablaţie a țesutului deshidratat este mai mică decât cea a țesutului proaspăt la 
expuneri radiante mari; 
- rata de ablaţie a ambelor țesuturi (proaspăt și deshidratat) este foarte coborâtă sub 
20 mJ/impuls; 
- odată cu creşterea energiei, mărirea ratei de ablaţie este mult mai lină în eşantioanele 
deshidratate; 
- rata de ablaţie în dentina umedă este caracterizată de o creştere rapidă în funcție de 
energie (o creştere de 5 ori a energiei conduce la o creştere de 15 ori a ratei de ablaţie). 
b) Ablaţia dentinei cu laserul Ho:YAG: 
- rata de ablaţie creşte liniar cu expunerea radiantă; 

- eşantioanele proaspete sunt ablate mai rapid decât eşantioanele deshidratate; 

- chiar în țesutul deshidratat rata de ablaţie este cu un ordin de mărime mai mare decât 

cea a laserului cu XeCI. 

c) Ablaţia osului cortical cu laserul Ho:Y AG: 

- rata de ablaţie creşte liniar cu expunerea radiantă; 

- eşantioanele deshidratate sunt ablate mai rapid decât cele proaspete (contrar față de 
dentină); 

- rata de ablaţie este de acelaşi ordin de mărime cu cea pentru dentina ablată cu laserul 
Ho:Y AG, exceptând faptul că efectul conţinutului de apă este inversat. 

Aşadar, ablația dentinei cu laserul XeCIl este diferită de ablaţia cu laserul Ho:YAG. 
Rata de ablaţie este cu 1-2 ordine de mărime mai mare la laserul din IR, efectele termice 
sunt considerabil mai mari, iar morfologia ulterioară a suprafeţei este complet diferită. 
Conţinutul de apă determină aşadar o diferență marcantă în mărimile măsurate ale ratelor 
de ablaţie. Într-adevăr, în dentină, la energii ale laserului cu excimer mai mari de 
20 mJ/impuls (cu o mărime a spotului de 1 mm?), ablaţia țesutului proaspăt este mai efi- 
cientă de 2-3 ori față de țesutul deshidratat. Surprinzător, exact aceeaşi tendinţă se 
observă în cazul ablaţiei dentinei cu laserul Ho:Y AG. Faptul că aceeaşi lungime de undă 
(2,1 um) (care are un coeficient de absorbţie în apă destul de mare) conduce în dentină şi 
os la caracteristici de ablaţie atât de diferite, în timp ce două lungimi de undă diferite 
(308 nm şi 2,1 um) determină caracteristici de ablaţie dominate de apă similare în acelaşi 
tip de țesut (dentina), conduce la ideea că mecanismul de ablaţie este diferit, fiind inde- 
pendent de caracteristicile de absorbţie ale apei. Pot fi luate în considerație câteva efecte 
posibile dominate de apă: a) modificarea conductivității termice; b) modificarea căldurii 
specifice; c) modificarea caracteristicilor de împrăştiere ale țesutului; d) moditicarea 
proprietăților mecanice tranzitorii de propagare/atenuare ale țesutului. : 

Este aproape sigur că fiecare din aceste modificări influențează caracteristicile de 
ablație ca urmare a îndepărtării apei din țesut. Problema principială care se pune priveşte 
importanţa relativă a fiecărei modificări asupra procesului global. În plus, rolu! conținu- 
tului de apă în fiecare din efectele propuse trebuie avut în vedere în legătură cu micro- 
structura țesutului și arhitectura sa internă, Apa conținută în porii relativ mari din os joacă 
rolul unui radiator pentru energia termică depozitată de radiaţia laser. Deoarece apa are o 
conductivitate termică mare (de aproape 20 de ori mai mare decât cea a aerului), este pro- 
babil că modificarea densităţii de pori ai mediului să influențeze procesul de ablatie. Dacă 
porii sunt umpluţi cu aer, energia laser incidentă se transformă rapid în căldură și 
difuzează mai puţin în straturile profunde, Căldura va fi confinată în regiuni concentrate 
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din os şi va mări temperatura, ceea ce uşurează iniţierea ablaţiei. Pe de altă parte, în porii 
saturați cu apă, redistribuirea căldurii va fi uşurată de conductivitatea termică mai mare 
datorită prezenţei apei și deci eficiența de ablaţie va fi mai coborâtă. Această explicaţie 
este susținută de ratele de ablaţie reduse observate în osul proaspăt în comparaţie cu osul 
deshidratat. 

În dentină, unde porii/tubulatura sunt cu două ordine de mărime mai mici decât porii 
din os (tubulețele din dentină au diametre de 1-3 um şi sunt foarte lungi, de ordinul mili- 
metrilor, în comparație cu diametrul porilor de 100-200 um din os), influența mecanis- 
melor descrise mai sus este neglijabilă. Aceasta poate explica de ce nu se observă aceeași 
tendință de ablaţie mai eficientă cu laserul Ho:YAG a dentinei deshidratate. În acest tip 
de țesut, cu microstructura sa unică, apa poate afecta ablația datorită influenţei sale 
asupra proprietăţilor mecanice ale țesutului, mărind distribuția energiei mecanice spre 
adâncimi mai mari ale țesutului. 

Concluziile desprinse din acest studiu confirmă inversarea efectului dependent de apă 
în ablaţia osului, ceea ce exclude corelarea directă cu eficiența de absorbţie a apei. 
Explicarea acestei comportări se bazează pe efectele secundare ale apei, precum modifi- 
carea proprietăţilor termice şi mecanice ale țesutului. 

Modelul pierderii liniare de masă a fost aplicat pentru ablația a numeroase țesuturi, 
utilizându-se laseri cu lungimi de undă din infraroşu mijlociu (2-10 um). Rezultatele 
studiilor în care s-a aplicat acest model sunt indicate în tabelul 5.25. 


5.4.5.2.4. Măsurarea momentului de recul 


Ejectarea bruscă a materialului prin ablație produce un moment de recul. Hibst (1992) 
a cuantificat momentul de recul în funcție de energia impulsurilor laser și de masa 
materialului ablat. În particular, s-a măsu- 


osului cu laserul Er:YAG, cu ajutorul unui 
pendul (figura 5.83). Un cilindru care se 
mişcă în vârful braţului în mişcare face ca 
pendulul să fie lent şi foarte sensibil. Ra- 
diația laser a fost focalizată pe ţinta (osul) 
montată pe pendul. Pentru detecția mişcării 


rezultante a pendulului, s-a măsurat defle- 


xia unui fascicul generat de laserul cu | 


He-Ne, care a fost reflectat de o mică 
oglindă montată pe pendul. 

Pendulul fizic cu frecare neglijabilă este 
caracterizat de următoarele ecuaţii de bază: 


laser 


f=52mm 
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He-Ne p i) 
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Fig. 5.83. Montajul experimental pentru 
măsurarea momentului de recul cauzat de 
ablaţia laser (Hibst 1992). 


Ap = ma SINOpt> (5.145) 
da, 
ale Ap map COS Opt, (5.146) 
d'a, 
a =A ym Sin opt (5.147) 
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o, = JM,8's/M, R (5.148) 


unde a, [rad] este unghiul de deflexie; p max [rad] este deflexia unghiulară maximă; 
day/dt este viteza unghiulară; d'a,/d/ este acceleraţia unghiulară; Op [5"] este frecvenţa 
de oscilație (pulsaţia); £ [s] este timpul; M, [g] este masa totală a pendulului; g’ [m/s] este 
accelerația gravitațională; s” [m] este distanța între axa de rotaţie şi centrul de masă; 
Mp [g:m?] este momentul de inerție al pendulului. 

Dacă materialul cu masa M este ablat cu viteza v, el determină un moment de recul 
AM [s:m?] dat de ecuaţia: 

AM = Mv m» (5.149) 
unde vpm [m/s] este componenta vitezei medii inițiale a particulelor, perpendiculară pe 
suprafață. Acest moment de recul produce un moment de rotaţie M, [g-m/s] al 
pendulului: 
d(4M) 

dt 
adică este proporțional cu derivata temporală a momentului de recul şi cu distanța s” [m] 
între axa de rotație şi punctul de impact al radiației laser. Acest moment este echilibrat de 
un moment de inerție M, [g:m?]: 


M, = F (5.150) 


M 2M, Poţi (5.151) 
Punând M, = M, se obţine: 


d? r i 7 
da, E d(4M) (5.152) 


diae M ul 
Integrarea acestei ecuații dă: 
da, r ; j 
2 =s" AM / Mp. (5.153) 


Deoarece durata impulsului laser (250 us) este mult mai mică decât perioada de 
oscilație (aproximativ 1 s), se poate presupune că derivata da,/dt dată de ecuaţia (5.153) 
este viteza unghiulară în poziţia de repaus a pendulului (a = 0). În aceste condiţii, din 


ecuaţiile (5.146) şi (5.153) se obţine o relaţie între unghiul maxim de deflexie a; max şi 
momentul de recul; 


AM = (Myo, / s! e, max * (5.154) 

În funcție de greutatea şi amplasamentul tuturor componentelor pendulului, se pot 
calcula centrul de masă, momentul de inerție Mip şi frecvența de oscilație œ, (dată de 
ecuația 5.148) pentru fiecare eşantion montat pe pendul. Ca verificare a calculelor, în 
fiecare caz s-a măsurat frecvența de oscilație. Procedura experimentală constă în 
iradierea eșantioanelor de os cu un singur impuls, în locuri neafectate anterior de radia- 
ţia laser. Se măsoară unghiul maxim de deflexie, Qp max Şi distanța punctului de impact 
față de axa de rotaţie, s” rezultând pentru fiecare impuls laser momentul de recul, AM, 
conform ecuaţiei (5,154), Derivata temporală a momentului, adică forța (sau presiunea 
dacă aria este cunoscută), se poate măsura cu ajutorul unui traductor de presiune plasat 
lângă ţintă, care înregistrează impactul fasciculului laserului cu Er:YAG focalizat pe 
suprafaţa osului, 
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Masa de țesut ablată cu un singur impuls laser în funcţie de energia sa este prezentată 
în figura 5.84. Se observă o dependenţă liniară între pierderea de masă şi energia 
impulsului laser, Aproximarea datelor experimentale în sensul celor mai mici pătrate cu o 
dreaptă indică o intersecţie a axei x la 2,9 mJ, adică la o expunere radiantă de 7,7 J/cm? 
(în raport cu mărimea spotului laser de 0,038 mm?) şi o pantă de 0,32 mg/J. 
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Fig. 5.84. Pierderea de masă a Fig. 5.85. Momentul de recul produs 
osului deshidratat la iradierea cu de ablaţia cu laserul Er:YAG a osului 
laserul Er:YAG (Hibst 1992). deshidratat (Hibst 1992). 


Momentul de recul prezintă de asemenea o dependență liniară în funcţie de energia 
impulsului laser (figura 5.85). Analiza statistică a tuturor datelor experimentale indică o 
intersecţie a axei x la 14,2 mJ (37,3 J/cm?) şi o pantă de 0,099 g-m-s"/J. Dacă se consi- 
deră numai datele de la energii coborâte (< 35 mJ), panta este 0,073 g:m-s'!/], iar intersec- 
ţia axei x are loc la 2,7 mJ. În plaja de energii investigate, momentul de repulsie este de 
ordinul a 0,01 g-m/s. Eşantioanele mici de os cu masă de aproximativ 10 mg vor fi puse 
în mişcare cu viteza apreciabilă de 1 m/s. 

Odată cu îndepărtarea materialului de la suprafața osului, ejecția particulelor şi a no- 
rului de fum imprimă o forță şi un moment de recul eşantionului ablat. Metoda pendu- 
lului măsoară suma tuturor momentelor de recul individuale care intervin în procesul de 
ablație. Acest moment total, AM, este egal cu produsul dintre pierderea totală de masă, M 
şi viteza medie a particulelor ce părăsesc suprafaţa. În acest fel se poate calcula viteza 
medie inițială ca raportul AM/M. Utilizând rezultatele prezentate în figurile 5.84 şi 5.85 
se obține o viteză medie de 230 m/s lângă prag şi 280 m/s la energii mai mari. Unele 
particule individuale pot atinge viteza sunetului în aer. Viteza particulelor ejectate nu 
creşte gradual cu expunerea radiantă. 

Aceleaşi date pot fi utilizate pentru calcularea energiei cinetice totale a materialului 
ablat, care este (4AM)P/PM (energia cinetică a pendulului poate fi neglijată datorită masei 
sale relativ mari şi mişcării sale lente), Calculele arată că energia cinetică creşte de la 
0,15 mJ pentru un impuls laser de 20 mJ, la 2,7 mJ pentru un impuls de 200 mJ. Aceasta 
reprezintă între 0,7 şi 1,3 % din energia aplicată, 

Derivata temporală a momentului este forța de recul, care se poate estima din 
măsurători de presiune, Acestea demonstrează că forța de recul este aproape proporțio- 
nală cu intensitatea instantanee a impulsului laser, ceea ce confirmă presupunerea făcută 


în modelul pierderii liniare de masă, anume că procesul de ablaţie este continuu pe durata 
întregului impuls laser după ce pragul de ablaţie a fost depăşit, 

Deoarece integrala în timp a forţei de recul reprezintă. momentul total măsurat prin 
metoda pendulului, raportul ariilor cuprinse între curbe va reflecta raportul momentelor 
măsurate la aceleași energii (44 mJ şi 120 mJ). Valorile 1,35 pentru integrale şi 1,36 
pentru momente concordă foarte bine, dovedind consistenţa ambelor metode. 
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Efectele mecanice normate la masa ablată variază puţin cu energia impulsului laser. 
Atât momentul de recul, 4M, cât şi masa pierdută, M, cresc liniar cu energia impulsului 
laser, dar raportul AW/M ce reprezintă viteza medie este aproape constant. 

În chirurgia otoselerozei, ejecția bruscă a materialului produce un moment de recul în 
oasele mici ale urechii mijlocii, care poate cauza distrugerea celulelor senzoriale acustice 
din urechea internă, Rezultatele studiilor de mai sus sugerează că cea mai sigură metodă 
de utilizare a laserului în chirurgia otosclerozei constă în aplicarea unui număr mai mare 
de impulsuri cu energie coborâtă. Totuşi, pentru mărimea spotului utilizat în experimente 
(220 um), energia de prag pentru ablaţie este aproximativ 3 mJ. După fiecare proces de 
ablaţie, această energie este depozitată în țesut ca energie termică. Căldura se acumulează 
dacă impulsul laser următor este aplicat înainte ca țesutul să se răcească la temperatura 
inițială. Din punctul de vedere al temperaturii şi al avantajelor practice este mai avantajos 
să se aplice mai puţine impulsuri cu energie mai mare decât mai multe impulsuri cu 
energie coborâtă. Pentru a armoniza cele două concluzii opuse este necesar să se aleagă 
un regim optim de iradiere, cu impulsuri laser de energie medie şi o frecvență de repetiție 
a impulsurilor nu prea ridicată. 


5.4.5.2.5. Iradianţa de prag 


Ablaţia țesuturilor moi cu laserul cu CO; ocupă un rol important în chirurgia laser. De 
aceea, suntem interesați să stabilim iradianța de prag care asigură o distrugere minimă a 
țesutului înconjurător. În cazul iradierii cu un fascicul gaussian, distrugerile termice 
observate experimental la marginile craterului sunt mai mari tocmai datorită faptului că 
iradianța de prag nu este depăşită. 

Iradianţa de prag poate fi calculată considerând viteza de ablaţie şi viteza de conducţie 
a căldurii (Ross et al. 1996). Viteza de ablaţie (independentă de timp), va, este dată de 
ecuaţia (5.79), adică de raportul între iradianţa locală incidentă pe țesut Jo şi căldura de 
ablație H: 

Io p 
| Va H (5.155) 
deoarece densitatea de energie critică (de prag) este tocmai căldura de ablație definită în $ 
5.4.5.2.1. Utilizând valoarea medie a căldurii de ablație determinată în cazul ablaţiei 
pielii cu laserul cu CO, pentru diferite durate ale impulsului laser (H = 3,4 kJ/cm?; vezi 
tabelul 5.24) şi o iradianță uzuală de 10 kW/cm;, rezultă o viteză de ablaţie de 3 cm/s. 

Pentru a obţine o distrugere termică minimă, v trebuie să depăşească viteza de 

conducţie efectivă a căldurii, v, care este dată de: 


ve fg (5.156) 
7 
unde / este adâncimea minimă a distrugerilor termice identificabilă histologic (= 80 um), 
iar 7 este timpul necesar pentru conducţia căldurii pe această distanță (timpul de relaxare 


termică). Utilizând relaţia (5.14), rezultă: 


v, sA, (5.157) 
Pentru ky = 1,3:10° cm?/s, se obține ve = 0,65 cm/s, Aşadar, pentru orice laser cu CO3 
care asigură v > 0,65 cm/s, distrugerile termice colaterale vor fi minime. 
În cazul fasciculelor laser cu distribuţie gaussiană şi impulsuri cu durată mare (de 
exemplu 10 ms), viteza de ablaţie poate fi depăşită de difuzia termică la marginile 
craterului, rezultând zone de distrugere termică mai extinse, Totuşi, creşterea procentuală 
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a zonei de distrugere termică nu este mare (116 um la T, > 10 ms şi 94 um la = 0,25 ms), 
dar este semnificativă statistic (Ross er al. 1996). 


Iradianța de prag, J», care asigură distrugeri termice minime, se poate calcula din con- 
diția va = ve la lo = Jp: 


UNESLI (5.158) 
Hik 
sau: 
LA (2 ja | (5.159) 


Utilizând valorile determinate experimental pentru ablaţia pielii cu laserul cu CO;, 
rezultă: J, = 2,2 kW/cm?. 

Pe baza datelor de mai sus se pot explica diferitele aspecte ale craterelor produse de 
fasciculele laser în țesuturile biologice atunci când iradianța variază într-un domeniu larg. În 
timpul ablaţiei cu fascicule având iradianță mare (> 2,2 kW/em?), țesutul este îndepărtat cu 
o rată mai mare decât rata de difuzie termică, indiferent de durata impulsului laser şi prin 
urmare distrugerile termice reziduale tind spre minimul teoretic de 50 um. De obicei, 
distrugerile termice la centrul craterelor sunt independente de durata impulsului, deoarece 
iradianța este mai mare decât valoarea sa de prag. La marginile craterelor, unde iradianța 
efectivă este mai mică (sub iradianța de prag), rezultatele experimentale arată o creştere a 
distrugerilor termice odată cu mărirea duratei impulsurilor laser (Ross er al. 1996). 


5.4.5.2.6. Distribuţia iradianţei 


Faptul că iradianța are o valoare de prag şi că rezultatele experimentale de ablație 
laser a ţesuturilor diferă considerabil în funcţie de nivelul iradianței aplicate, impune 
calcularea distribuţiei iradianței în jurul zonei focale, atât pe direcţia longitudinală, cât şi 
pe direcția transversală. 

Combinând ecuaţiile (3.38) şi (3.39), adică ţinând cont de divergența fasciculului 
laser şi de distribuţia sa radială gaussiană, rezultă: 


j 2 
I=— exp -2x /w?| 1+| — > 
1+(z/ 2 h “o Zh G60) 


Rearanjând această ecuație, se obține: 


2 2 
2 _ Wo Z I 
x =—>|1+|—| |in 2 < 
2 | (=) | an GUS 


Din ecuaţia (5.161) se observă că distribuția iradianței în planul x în funcţie de z (œ 
este dimensiunea transversală, iar z este dimensiunea longitudinală) depinde de iradianţa 
incidentă Jp, de dimensiunea petei focale wọ (sau aria fasciculului laser) şi de distanța 
Rayleigh (sau de divergența fasciculului laser, za = w/8)). 

Figura 5,86 ilustrează conturul curbelor de iradianță constantă în planul xz calculate 
cu ecuaţia (5.161) şi dimensiunea spotului laser w(2) calculată cu formulă de propagare 
(3.11) (linia punctată), pentru parametrii tipici de iradiere ai sistemului chirurgical cu 
laser CO» BILAS 10, produs de Institutul Naţional pentru Fizica Laserilor, Plasmei şi 


Radiaţiei, Bucureşti; P = 10 W; M =1;D=7mm şi o lentilă de focalizare plan-convexă 


cu f= 127 mm (Dumitraș er al. 1998), Utilizând formulele (3.21), 4 = awo şi (3.41), 
rezultă: wọ = 0,122 mm; A = 0,046 mm“ şi Z9 = 42,8 kW/cm°. 
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Fig. 5.86. Distribuţia transversală a fasciculului laser lângă focar, pentru 
curbe de iradianță constantă şi dimensiunea spotului laser w(z) (-:-) 
(Dumitraş et al. 1998). 


Figura 5.86 prezintă aşadar contururi de iradianță constantă ce rezultă dintr-o secțiune 
de-a lungul axei z prin suprafeţele de iradianță constantă cu simetrie cilindrică (izofote). 
Fiecare suprafață corespunde unei anumite iradianţe aplicate țesutului. De notat că forma 
curbelor de iradianță constantă în planul (xz) se modifică de la forma ovoidă (iradianțe 
mari), la forma de papion pentru iradianţe coborâte. 

Din cele prezentate mai sus se observă că ablaţia laser nu este determinată de distanța 
Rayleigh (4,4 mm în acest caz), nici de distribuţia fasciculului gaussian, w(2), calculată 
cu formula sa de propagare, ci de o arie mărginită de curbe de iradianță constantă. 
Conturul unui fascicul laser, pentru care densitatea de putere depăşeşte iradianța de prag 
„055 274 kW/cm2), este definit ca „fascicul de ablaţie” (Verdaasdonk et al. 1995). Aceasta 
înseamnă că mărimea spotului fasciculului laser lângă focar nu este reprezentativă pentru 
zona reală în care țesutul este ablat. Aria fasciculului de ablaţie este mai mare dacă 
puterea fasciculului laser este crescută. Forma fasciculului de ablaţie depinde de parame- 
trii laserului, putând depăşi fasciculul gaussian. Alte două caracteristici pot fi remarcate 
din această reprezentare. În primul rând, dimensiunea transversală a fasciculului de abla- 
ție este mult mai mică decât cea axială, lângă talia fasciculului (0,4 mm față de 38 mm, 
pentru parametrii menţionaţi mai sus). Aceasta înseamnă că chirurgul are posibilitatea de 
a regla distanţa între terminalul instrumentului laser chirurgical şi țesut într-un domeniu 
care nu este foarte critic. În al doilea rând, fasciculul de ablaţie poate fi mai larg decât 
forma teoretică a fasciculului gaussian. Spre deosebire de acesta, fasciculul de ablaţie 
depinde de puterea laser. Acest lucru este mai evident în figura 5.87, care este o reprezen- 
tare mărită a figurii 5.86 lângă focar, pentru diferite niveluri de putere, 

O altă caracteristică importantă este faptul că extinderea maximă a fasciculului de 
ablație pe direcția transversală nu este localizată la talia fasciculului (z = 0), ci la o dìs- 
tanță de + (10-20) mm, depinzând de puterea laser: X:s0 < Xma(Z = Zx ma), Această situație 
este reprezentată în figura 5.88. Dacă chirurgul utilizează un fascicul defocalizat, se va 
obţine o arie ablată maximă, 

Cu toate aceste avantaje, trebuie avute în vedere şi următoarele consecinţe. Dacă, spre 
exemplu, avem o putere laser de 10 W şi lucrăm cu un fascicul defocalizat la z = 15 mm, 
din figura 5.87 se pot remarca trei regiuni distincte: a) o regiune între x = 0 şi x = 0,2, în 
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care se manifestă fasciculul de ablaţie (regiunea cu fascicul de ablaţie complet); b) o re- 
giune între x = 0,2 mm şi x = 0,43 mm, adică între fasciculul de ablaţie şi fasciculul 
gaussian, în care pragul de ablaţie nu este atins, dar, totuși, fasciculul gaussian va induce 
o zonă de carbonizare a țesutului; c) o regiune cu x > 0,43 mm, în care nu se manifestă 
efectele fasciculului laser. Din punctul de vedere al distrugerilor termice reziduale din 
țesut, această situație este dezavantajoasă. În focarul fasciculului laser (z = 0), fasciculul 
de ablaţie este de obicei mai mare decât fasciculul gaussian şi carbonizarea excesivă a 
țesutului poate fi evitată. 


o 5 10 15 20 Z [mm] o 10 20 30 do PM 
Fig. 5.87. Fasciculul de ablație pentru Fig. 5.88. Dimensiunile transversale ale 
diferite niveluri de putere în comparaţie cu fasciculului de ablaţie în funcție de puterea 
fasciculul gaussian (++), lângă focar laser, în poziţia taliei fasciculului (x2-0) şi la 
(Dumitraş et al. 1998). maximul său (Xmax) (Dumitraş et al. 1998). 


Ecuația (5.161) ne permite să determinăm atât Zy mas, Cât Şi Xmax. Pentru aceasta se 
calculează mai întâi dx/dz = 0: 


; . -172 
d iti Telha lo - i lo —10=0, (5.162) 
cae za 2 II+ (z7 zp) 11+ (27 zY 


care are două soluții: z = 0 pentru minimul conturului ŞI: 


I 1/2 
Za -za(2-1) (5.163) 


pentru poziția extinderii maxime a fasciculului de ablaţie (e = 2,7182 ... reprezintă baza 
logaritmilor naturali). xmax se obţine pentru x(Zx max): 


T 1/2 
tm =| L) } | (5.164) 


De asemenea, extinderea maximă a fasciculului de ablație pe direcţia axială se obține 
din ecuaţia (5.161) pentru x = 0; 


A g I, ; 4/2 
max T ER PTR ` (5.165) 


Pentru fiecare contur al fasciculului de ablație se poate calcula volumul corespun- 


zător acestor suprafețe în funcție de raportul Z/7 (intensitatea relativă), prin rezolvarea 
integralei; 


ANE TAN x (z)dz:. (5.166) 
Rezultă (Moosmüller et al, 1991); 
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Volumul corespunzător fasciculului de ablație este prezentat în figura 5.89. Se obser- 
vă că dacă J >> /, adică cu cât iradianța inci- 
dentă este mai mare față de iradianța locală, cu 102 
atât volumul ablat este mai mare. Volumul ablat 10' 
în funcţie de iradianța fasciculului laser incident «=, „o 
pe țesut creşte la început cu o rata mai mare 


(5.167) 


10° 


E =] 
(între Jo = 0,8-1, imediat după depăşirea pra- Ec 
gului de ablaţie), are apoi o creştere mai lentă în 3 157 
domeniul 1/7 = 0,8-0,2 şi prezintă din nou o 16% 
creştere abruptă pentru ///, = 0-0,2. Ecuația 0 1020004 06. 710853 1.0 
(5.167) împreună cu figura 5.89 sunt deosebit laic Deitaica aratat vai (19) 
de utile nu numai pentru stabilirea volumului de Fig. 5.89. Volumul cuprins de o 
țesut ablat, dar şi pentru estimarea unor volume suprafață de iradianță constantă în 
de interacție pentru diferite procese neliniare funcție de intensitatea relativă J/g 
(Moosmiiller et al. 1989). : (Moosmiiller er al. 1991). 


Contururi de iradianță constantă pot fi trasate nu numai pentru fascicule gaussiene 
(TEMo), ca în figura 5.86 (valabile şi pentru fascicule Hermite-Gauss TEMoo sau 
Laguerre-Gauss TEMoo), dar şi pentru fascicule laser cu structura modală transversală 
complexă (de 'exemplu pentru fascicule Hermite-Gauss TEM,,, Hermite-Gauss TEM,,, 


echivalent cu fasciculul Laguerre-Gauss TEM,; sau Hermite-Gauss TEM) (Moosmiiller 
et al. 1991). ; i ES 


5.4.5.2.7. Dependența de parametrii laserului 


Terminalele de focalizare ale sistemelor de ghidare a radiaţiei în sistemele chirurgica- 
„le cu laseri cu CO; permit modificarea iradianței într-o plajă largă, în funcție de distanța 
față de țesut (modificarea distanței z față de focar) şi a taliei fasciculului în focar (care 
depinde de distanța focală a lentilei, f şi de diametrul fasciculului laser pe lentilă, D). 
Divergenţa fasciculului, 6, și diametrul fasciculului, D, pot fi-controlate cu ajutorul 
unor sisteme optice de colimare (cu sistem de lentile telescopice), dar oferă o flexi- 
bilitate mai redusă asupra modificării efectelor pe ţesut (distrugerile termice reziduale 
sunt de obicei mai mari). Ă 
Puterea laser de prag, P,, este legată de iradianța de prag prin relaţia (3.41); 
2 
pas e rs (5.168) 


p 


unde wy este dat de ecuaţia (3.21). În funcţie de valorile distanţei focale, /'şi a diametrului 
fasciculului Jaser pe lentilă, D, se obțin graficele din figura 5.90 pentru puterea laser de 
prag, Prin modificarea diametrului fasciculului laser şi/sau a distanţei focale a lentilei este 
posibil să se atingă cu ușurință puterea laser de prag, è 

Se poate determina de asemenea dependența puterii laser în funcţie de Zmar (distanța 
axială maximă a fasciculului de ablaţie) şi x,y (extinderea transversală a fasciculului de 
ablaţie la z = 0), pentru diferite diametre ale fasciculului de intrare şi diferite distanțe 
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Fig. 5.90. Dependenţa puterii de prag în funcţie de: (a) distanța focală a lentilei şi 
(b) diametrul fasciculului laser (Dumitraş er al. 1998), 


focale ale lentilei de focalizare. Pentru aceasta se combină relaţiile (3.41) şi (5.165), re- 
. zultând la pragul de ablaţie (= Z): 


2 y 2 
par i (=) E (5.169) 


ZR 


unde zę = zw9/A:(relația 3.6). În mod analog, prin combinarea relațiilor (3.41) şi (5.161) 


pentru z = 0 se obține: 
awl 2x2 
p= - 2 exp) E |. (5.170) 


Rezultatele sunt prezentate în figura 5.91. 

În cele două figuri se disting două zone importante: zona, de ablaţie (la stânga 
curbelor), unde iradianța este mai mare decât pragul de ablaţie şi zona de carbonizate (la 
dreapta curbelor), unde iradianța are valori mai mici decât pragul de ablaţie. Puterea 
necesară pentru atingerea pragului este minimă; când talia fasciculului este localizată la 
suprafața țesutului (z = 0). Dacă chirurgul foloseşte un fascicul defocalizat, pragul de 
ablaţie poate fi atins chiar la o distanță de 30-50 mm față de talia fasciculului, în funcție 
de puterea laserului şi distanța focală a lentilei. De asemenea, prin alegerea unui set dat 


de parametri f şi D, dimensiunile craterului produs de fasciculul de ablaţie în ţesut se pot 
modifica variind puterea laser. 


ao 005 010 015 020 025 Y: MM 
(b) 


Fig, 5.91, Puterea laser necesară pentru atingerea pragului de ablaţie în 
funcţie de: (a) Zmaxi (b) Xz-o (Dumitraş et al, 1998), 
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De multe ori este preferabil să se folosească expunerea radiantă (fluența laser) în locul 
puterii laser sau a iradianței, în cazul laserilor cu funcționare în impulsuri. Dacă se 
studiază dependența puterii laser de prag sau a expunerii radiante de prag în funcţie de 
durata impulsului laser, se observă că puterea laser de prag nu depinde de acest parametru 
(ecuaţia 5.168), pe când expunerea radiantă de prag depinde liniar de durata impulsului 
(relaţia 3.45), pentru o iradianță de prag constantă: 

LT 


P. F lz) 

Variația parametrilor P, şi F, în funcție de T, este prezentată în figura 5.92 pentru 
wo = 0,122 mm şi 7, = 2,2 kW/em?. 

Impulsurile laser cu durata cuprinsă între 


(5.171) 


0,1 şi 10 ms sunt caracteristice pentru ablația spre i. 
țesuturilor biologice cu laserul cu CO. Există 

câteva sisteme laser care pot produce astfel de 2 1 
impulsuri. Aşa-numitele sisteme supetpuls ge- E 12 
nerează impulsuri de radiaţie laser cu un timp 4 08 
de creştere scurt şi un timp de scădere mai lent, 2 04 
durata putând varia între 50 us şi câteva ms. b mal ri inisg ia op 
Sistemele ultrapuls produc impulsuri cu puterea ie r ză 
de vârf de 200-800 W şi durata cuprinsă între | : 7, [ms] 


us şi 1 ms. De exemplu, un sistem ultrapuls cu 
laser cu CO, comercial (Coherent 5. 000) 


i produce impulsuri cu puterea de vârf de 800 W 


şi un timp de creştere de câteva microsecunde. 


Fig. 5.92. Dependenţa expunerii radiante 


de prag şi a puterii de prag în funcție de 
durata impulsului laser (f= 127 mm, 
D=7 mm) (Dumitraş et al. 1998). 


Pentru o durată a impulsului de 1 ms, se poate 

atinge o energie de 250 mJ. Dacă fasciculul este focalizat cu un terminal ce conţine o 
lentilă cu distanța focală de 119 nm la un spot predeterminat de 1 mm, atunci expunerea 
radiantă este aproximativ 8 J/cm?, peste pragul de ablație măsurat experimental. În cazul 


înlocuirii acestui terminal cu un sistem optic de colimare care asigură un fascicul cu 


diametrul de 3 mm, expunerea radiantă este sub prag (0,9 J/cm?), înregistrându-se efecte 
termice reziduale nedorite. Totuşi, dispozitivele de colimare sunt uneori avantajoase, 
deoarece permit modificarea distanței terminalului operator față de țesut fără a afecta 


„mărimea spotului laser şi a iradianței. 


O altă abordare este utilizarea scanerelor laser asistate de calculator (vezi $ 7.2.5) 
(Duţu er al. 1996, Duţu et al. 1997). În acest caz, fasciculul focalizat al laserului cu CO, 
este baleiat pe suprafața țesutului pe arii cuprinse între câțiva mm? şi câțiva cm?, timpul 
de remanență al fascicului laser în fiecare punct fiind mai mic de 1 ms (mai mic decât 
timpul de relaxare termică). Suprafața țesutului este ablată uniform dacă viteza liniară 
tangențială a fasciculului baleiat este menținută constantă. 


5,4,5.2.8. Formarea craterului 


Modelul pierderii liniare de masă permite descrierea analitică a formării craterului 
în timpul procesului de ablaţie laser (Dumitraş, rezultate nepublicate). Pentru aceasta, 
ecuaţia pierderii liniare de masă (5,131) împreună cu relaţia (3.45) permit exprimarea 
ecuaţiei pierderii liniare de masă în funcție de iradianţă în loc de expunerea radiantă: 

Ri = pAr; (=I, )/2H 
În această ecuație se ține cont și de (5,117); 


(5.172) 
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z=ir, (1-1, )/2H (5.173) 
Pentru un proces dinamic, dependent de timp, avem: 


d 
F=- )2H. (5.174) 


Să considerăm că formarea craterului este rezultatul ablației țesutului strat cu strat, ca 
urmare a procesului de absorbție a radiației laser. Adâncimea fiecărui strat este dată de 
adâncimea de penetrare optică, 5, care, pentru lungimile de undă din infraroşu mijlociu 
Q < 4 < 10 um), este inversul coeficientului de absorbţie, 44 (relaţia 4.59). Vom presupu- 
ne că regimul de ablaţie este realizat la o iradianță mai mare decât iradianța de prag, /,, 
astfel că este îndeplinită în acelaşi timp şi condiţia de distrugeri termice minime, care im- 
pun ca timpul necesar pentru ablaţia țesutului să fie mai scurt decât timpul necesar pentru 
conducția căldurii pe o distanță / (§ 5.4.5.2.5). Aşadar, putem evalua procesul de formare 
a craterului indiferent de difuzia căldurii, singura condiție fiind prezenţa unei iradianțe de 
prag. Ecuația (5.174) este valabilă pentru analiza procesului de formare a craterului chiar 
şi sub acțiunea radiaţiei laser focalizată cu impulsuri lungi sau în undă continuă. 

În ecuaţia (5.174) se introduce ecuația (3.33), care descrie distribuţia transversală a 
iradianţei pentru un fascicul laser simetric: 

= (1, exp 2x2 /w2(2))-1,)/2H, (5.175) 
unde w(2) este dată de formula de propagare în spaţiul liber (3.8). Dacă se ține cont 
de diametrul spotului focalizat al fasciculului laser datorită difracției (relaţia 3.19), 


rezultă: : 
m0)-( 22) (2) (5.176) 


aD Wo 


EN N 
w 6) [23 3) (5.177) 
unde ġ = D = mwol24A. ; 


Ecuația (5.175) poate fi exprimată în funcție de puterea, laser, dacă se ţine cont de 
relaţia (3.41); 


sau: 


doi | 2 Pia aa S 

E f2 afa /w eli b2. (5.178) 
Din această ecuație se poate obține dependența lui x (raza craterului) în funcţie de 

z (adâncimea de penetrare), când dz/dt = 0 (la terminarea procesului de formare a 


craterului); 
w° (2 2P 
x? = l r (5.179) 
p 


Această ecuație este reprezentată în figura 5.93. Se observă că adâncimea craterului 
depinde în mod critic de raportul între /'şi D. Cu cât distanţa tocală este mai mare şi/sau 
diametrul fasciculului laser pe lentilă este mai mic, cu atât adâncimea craterului este mai 
mare (pentru aceeaşi putere laser), Rezultă de asemenea că diametrul maxim al craterului 
nu depinde de raportul ø. 
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o 1020 30 40 O 50 PIW] 
Fig. 5.93. Dependenţa razei craterului x 
în funcție de adâncimea de penetrare z, X2-0 la suprafaţa țesutului (z = 0) în 
PEN P=10 W, l, = 2,2 KW/cm?, funcție de puterea laser pentru Z = 2,2 
= 10,6 um şi ø= 8,5 (f= 127 mm, kW/em?, 4 = 10,6 um şi ġ = 8,5: 18,1; 
D= si mm), 18,1 (/= 127 mm, D=7 mm) 36,3. Linia punctată reprezintă valoarea 
şi 36,3 = 254 mm, D=7 mm) maximă a razei craterului (xma) 


Fig. 5.94. Dependenţa razei craterului 


(Dumitraş, rezultate nepublicate). (Dumitraş, rezultate nepublicate), 
g i La suprafața țesutului (z = 0), raza craterului este: 
F ; ) 
2 KO bektia, (5.180) 
| 2 |z’ (0, 
k © unde: 
4e i 2 P) 
00 A, 
J m0)-(222) i (5.181) 
i | astfel că: 
3 1/2 
bou 404| apte e seal ral (5.182) 
z| 2(49)1p 


Reprezentarea acestei ecuaţii în figura 5. 94 arată că diametrul craterului la suprafața 
țesutului creşte monoton cu puterea laser, iar pentru a eci patce, diametrul este mai 
mare pentru rapoarte g mai mari. 

Adâncimea de pei us maximă se obține pentru x=0: 


FIPE 3 
, =l, (5.183) 
> aW ea JA 
IE sau: 
: = 2p 7224) (5.184) 
r 2 max i 
A Jipa N N 
Funcţia (5.184) este reprezentată în figura 5.95. Ca şi raza craterului reprezentată în 
ia 2 ' figura precedentă, adâncimea maximă a craterului creşte monoton cu puterea laser, iar 
y AE pentru același nivel de putere, adâncimea craterului este mai mare pentru rapoarte. ø 


mai mari, 


1020 30 oa PM 


Fig. 5.95. Adâncimea maximă de Fig. 5.96. Adâncimea Zy max la care 
penetrare Zma în funcţie de puterea laser diametrul craterului este maxim în funcţie 
pentru 7, = 2,2 kW/cm?, 4 = 10,6 um şi de puterea laser pentru /, = 2,2 kW/em?, 

p= 8,5; 18,1; 36,3 A= 10,6 um şi g= 8,5; 18,1; 36,3 

(Dumitraş, rezultate nepublicate). (Dumitraş, rezultate nepublicate). 


Diametrul maxim al craterului se obţine la o adâncime Zy max dată de dx/dz = 0, adică: 


=R (5.185) 
(5.186) 
care conduce la: 
2P 249 ză es 
EPPA setei pl eta 
Zna |2 (2 ) (5.187) 


Reprezentarea grafică a ecuaţiei (5.187) în figura 5.96 arată că adâncimea la care dia- 
metrul craterului este maxim are o dependență similară de P şi ø ca şi Zmax (figura 5.95), 
diferenţa constând în faptul că adâncimea pentru Xmas este mai mică decât zmax. 

Valoarea maximă a razei craterului se obține pentru Zy max, adică X mar = X(Zy mar): 


ca SAE )n ZE: 
m 9 x max miza i (5.188) 


unde; 


2P 
A ea (5.189) 


1/ 
girat 
ma T el, + (5.190) 


rezultând; 
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Se observă că diametrul maxim al craterului nu depinde de raportul ø, ci numai de 
puterea fasciculului laser. Dependenţa diametrului maxim al craterului în funcţie de 
puterea laser este reprezentată în figura 5.94 cu linie punctată. 


Ecuația (5.178) poate descrie şi evoluția în timp a formării craterului. Astfel, la 
centrul craterului (x = 0) avem: 


aZ | 2P 
gg a, (5.191) 
ecuaţie care poate fi integrată: 
7 =f 2Hdz | 
Priwe] S (5.192) 


Integrarea ecuației (5.192) furnizează o expresie pentru evoluția în timp a formării 


craterului: 
2 2 
1 | 4Ag : 
n ti A 
Z max m 


Pe baza acestei ecuații, în figura 5.97 s-a trasat adâncimea instantanee a craterului în 
funcție de timp. Craterul se formează în primele fracțiuni de secundă de iradiere, după 
care adâncimea tinde asimptotic către valoarea finală. Cu cât raportul ø este mai mic, cu 
atât formarea craterului este mai rapidă. 


Ecuația (5.193) poate oferi şi o soluţie pentru viteza de ablaţie: 


Va =2Z/t. (5.194) 

Evoluţia în timp a vitezei de ablaţie pentru formarea craterului pe axa fasciculului este 
reprezentată în figura 5.98. Craterul creşte rapid la începutul iradierii, apoi viteza de 
ablaţie se micşorează şi în final, procesul de formare a craterului încetează practic. Viteza 
de ablaţie este mai mare pentru lentile de focalizare cu distanţe focale mari (pentru timpi 
de iradiere mari). În primele momente de iradiere, viteza de ablație este mai mare dacă se 
utilizează lentile cu distanța focală mică. Dacă timpul de iradiere este mare, procesul de 
ablaţie este însoţit de carbonizarea şi necroza țesutului înconjurător. Procesul de carbo- 
nizare corespunde regiunii t > 0,5 s. Aşadar, distrugerea termică a țesutului înconjurător 
sănătos de lângă crater poate fi evitată prin limitarea timpului de iradiere. 


-2z (5.193) 
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Fig. 5.97. Evoluția în timp a 
formării craterului pe axa 
fasciculului laser (x = 0) pentru 
P=10W,1„>22 kW/em?, 
H= 3,4 kJ/cm?, A= 10,6 um şi 
=> 8,5; 18,1; 36,3 
(Dumitraş, rezultate nepublicate). 


athl 
Fig. 5.98, Evoluția în timp a vitezei de 
ablaţie pentru formarea craterului pe 
axa fasciculului laser (x = 0) pentru 
P=10'W, 7 > 2,2 kW/emz, 
H= 3,4 kJ/cm?, A= 10,6 um şi 
#= 8,5; 18,1; 36,3 
(Dumitraş, rezultate nepublicate). 
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Cu toată simplitatea sa, modelul teoretic al formării craterului bazat pe ecuația pier- 
derii liniare de masă oferă date valoroase despre dimensiunile geometrice ale craterelor 
de ablaţie în țesuturile biologice, precum şi despre evoluția în timp a craterului şi a vitezei 
de ablație, Reprezentările grafice prezentate ajută la selectarea parametrilor de iradiere ai 
laserului (puterea, spotul focal, durata de iradiere), astfel încât ablația țesuturilor biologice 
să se realizeze în condiții optime, În acelaşi timp, trebuie subliniat faptul că în acest 
model nu au fost luate în considerație o serie de evenimente care intervin în procesul de 
ablație, ca de exemplu atenuarea radiaţiei incidente de către norul de fum ce părăseşte 
craterul, efectele mecanice, expulzarea fragmentelor de ţesut şi altele, astfel încât datele 
numerice prezentate nu pot fi considerate decât aproximative. 


5.4.5.2.9. Concluzii 


Modelul pierderii liniare de masă este un model care se aplică cu succes ablaţiei tesu- 
turilor biologice cu laseri ce emit în infraroşu mijlociu (2-10 um), unde absorbţia este 
predominantă asupra împrăştierii. În acest domeniu spectral există câțiva laseri care sunt 
eficienți şi care sunt folosiți pe scară largă în medicină. Dintre aceştia menţionăm laserii 
cu medii active gazoase: CO;, CO, HF şi laserii cu corp solid: erbiu, holmiu şi tuliu. 

Datele experimentale interpretate pe baza acestui model au permis evidenţierea unor 
concluzii importante. Astfel, existența pragului de ablaţie se datorează faptului că radiația 
laser incidentă este absorbită pe o anumită distanță în țesut, astfel încât volumul definit de 
distanța de absorbție şi de aria fasciculului trebuie să primească o densitate de energie 
critică înainte ca, ablația țesutului să poată avea loc. De asemenea, porțiunea liniară a 
adâncimii craterului în funcție de expunerea radiantă a fasciculului incident este regiunea 
de interes pentru aplicaţii practice, deoarece ablaţia este cea mai eficientă în această 
regiune. La expuneri radiante mari, câțiva factori contribuie la eficiența mai scăzută: în- 
gustarea unghiului solid disponibil pentru ejectarea produselor de ablație odată cu adân- 
cirea craterului; absorbția radiaţiei laser incidente de către norul de fum şi fragmentele 
expulzate prin ablaţie; producerea plasmei, care absoarbe radiația laser şi altele. 

Eficienţa de ablaţie Y [mm*/J] reprezintă panta adâncimii de ablaţie în funcţie de ex- 
punerea radiantă. Ea variază de la mai puțin de 0,1 mm°/J până la peste 0,5 mm*/], în 
funcţie de lungimea de undă a laserului. 

Uneori, craterul are un diametru substanțial mai mare decât fasciculul laser incident. 
Aceasta sugerează apariția expulzării fragmentelor de țesut. Acestea sunt încălzite local 
de radiaţia laser, suferă o expansiune termică şi sunt expulzate ca porţiuni mari de țesut. 
La acest fenomen contribuie şi proprietățile mecanice şi neomosgenitatea țesuturilor. 

Iradianța, expunerea radiantă şi lungimea de undă ale fasciculului laser repreziută 
parametrii controlabili fundamentali care guvernează procesul de ablaţie, 

Iradianţa laser este parametrul care determină mecanismul de ablaţie. Radiația laser în 
undă continuă cu iradianța sub 10° W/cm? este utilizată de obicei pentru secționarea 
țesutului moale, În acest caz, iradianţa şi nu durata iradierii determină mărimea distru- 
gerilor termice la periferia craterului de ablaţie, deoarece iradianța determină viteza de 
ablație și prin urmare distanța pe care materialul încălzit este îndepărtat din crater înainte 
ca difuzia termică să transfere căldura spre țesutul înconjurător, La iradianțe mai mari de 
~ 10° W/em?, ablaţia țesutului este însoţită de formarea plasmei, 

Expunerea radiantă laser şi nu iradianţa sau durata impulsului luate separat determină 
volumul de țesut îndepărtat prin ablaţie, Dependenţa procesului de ablaţie de expunerea 
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radiantă poate fi împărțită în 3 regimuri: a) un prag 
nu are loc; b) o regiune în care adâncimea crate 
tea radiantă aplicată; c) o regiune în care adân 
observându-se o saturare a creşterii ad 


al expunerii radiante, sub care ablația 
rului creşte aproximativ liniar cu expune- 
cimea craterului se abate de la liniaritate, 
Ancimii în funcţie de expunerea radiantă, 

Lungimea de undă a laserului influenţează atât pragul de ablaţie, cât şi eficiența abla- 
tici, Izatt er al (1990b) au măsurat pragul de ablaţie în tibia de vită, între 300 şi 3 000 nm. 
Au fost utilizaţi următorii laseri: laserul cu XeCl (t = 100 ns) - 308 nm; armonica a doua 
a laserului cu alexandrit (7, = 100 ns) - 350 nm; laserii cu coloranți pompaţi cu lampă flash 
Cp = 1 ps) = 450 nm, 500 nm şi 600 nm; laserul cu Ho:YAG (7, = 250 us) - 2 100 nm şi 
laserul cu HF (7, = 350 ns) - 2 700 nm, 2 800 nm și 2 900 nm. La fiecare lungime de 
undă adâncimea craterului a fost reprezentată în funcție de expunerea radiantă și fitată cu 
o dreaptă pentru a determina expunerea radiantă de prag şi eficiența de ablaţie, 

Figura 5.99 arată variaţia expunerii radiante de prag, în funcţie de lungimea de undă. 
Barele de eroare reprezintă eroarea standard a fitării datelor cu o linie dreaptă și sunt o 
măsură a împrăștierii datelor experimentale. Pragul expunerii radiante creşte în general cu 
lungimea de undă din ultraviolet până în vizibil, atingând un maxim la 2,1 um și apoi se 
reduce la valori foarte mici pentru toate lungimile de undă din regiunea 3 um. Alte 
experimente au demonstrat că pragul de ablaţie este foarte scăzut şi în ultravioletul 


îndepărtat (0,13 J/cm? pentru laserul cu ArF la 193 nm, față de 4,2 J/cm“ pentru laserul cu 
XeF la 350 nm). at 
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Fig. 5.99. Dependenţa expunerii radiante de prag în 
funcţie de lungimea de undă (Izatt er al. 1990b). 


Dorschel şi Brodzinski (1989) au estimat pragul de ablație în întreaga regiune 
spectrală utilizată de aplicaţiile laserilor în medicină (200 nm-10 um) şi au corelat pragul 
de ablaţie cu coeficientul de absorbţie al apei (figura 5.100). Se observă că proprietăţile 
optice ale țesuturilor, cum ar fi absorbţia (în particular absorbția apei din țesuturi), 
influențează pragul de ablaţie, aie 

Eficiența de ablaţie în funcţie de lungimea de undă este ilustrată în figura 5.101. Deşi 
cantitatea de energie necesară pentru îndepărtarea unei unități de volum de țesut ar trebui 
să rămână constantă la schimbarea lungimi! de undă atâta timp cât mecanismul de ablaţie 
rămâne același, totuși eficiența de ablaţie depinde de împrăștierea şi absorbția radiaţiei 
laser și variază în funcție de lungimea de undă, Micşorarea eficienței de ablaţie din 
regiunea spectrală 3 um spre ultraviolet se poate datora împrăștierii laterale crescute a 
radiaţiei laser în afara regiunii de ablaţie. Eficiența de ablatie mai mare în afùra 
domeniului vizibil: poate fi explicată prin iniţierea ejeotării țesutului sub forma unor 
fragmente mai mari, 
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Fig. 5.100. Corelaţia între pragul de ablaţie şi coeficietul de absorbție al 
apei în funcţie de lungimea de undă (Dörschel şi Schaldach 1989). 
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Fig. 5.101. Dependența eficienței de ablație în funcție 
de lungimea de undă (Izatt et al. 1990b). 


Este interesant de evaluat pragul de ablaţie și eficiența de ablațìe în cazul iradierii 
osului prin intermediul unei pelicule de soluţie salină. Pentru lungimile de undă de 308, 
355, 375 şi 2 100 nm, expunerea radiantă de prag a fost aproximativ dublă faţă de valorile 
corespunzătoare în aer, iar eficiența de ablaţie a rămas în esenţă aceeaşi cu cea măsurată 
în aer, Ablaţia plăcii aterosclerotice moi şi calcifiate studiată la lungimile de undă 308, 
355, 375 şi 2 800 nm arată că pragul de ablaţie rămâne aproximativ acelaşi cu cel al 
osului ablat în aer, pe când eficiența de ablaţie creşte cu un factor de 2-5 pentru placa 
calcifiată şi de 5-10 ori pentru placa moale (Izatt et al, 1990b), 


5.4.5.3, Modelul ablației în regim continuu 


Un model termic simplu, cunoscut sub denumirea de modelul de ablație în regim 
continuu, prevede că la frontul de ablaţie, materialul este vaporizat când este depozitată o 
cantitate suficientă de energie pentru a asigura energia de vaporizare. Se presupune că 
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materialul vaporizat este îndepărtat instantaneu. Această abordare este în esenţă aceeaşi 
cu modelarea ablaţiei în undă continuă, considerându-se că ablaţia laser pulsată este o 
ablaţie continuă cu un timp de interacție foarte scurt, 

Ablaţia laser în undă continuă a țesuturilor biologice a fost descrisă de câteva modele 
teoretice. Astfel, McKenzie (1983, 1986) a presupus o geometrie unidimensională, în 
care un fascicul laser foarte larg este incident pe o suprafață mare de țesut, astfel încât 
efectele de graniță pot fi neglijate şi toate fenomenele de ablaţie sunt dependente numai de 
adâncimea țesutului. Deşi se au în vedere zonele cu vacuole și zonele de carbonizare, se 
consideră că procesul major de ablaţie este cauzat de vaporizarea apei în țesut la 100 °C. 
Partovi et al. (1987) descriu situația unui fascicul laser cilindric incident pe țesut. Toţi aceşti 
autori au presupus că ablaţia se datorează vaporizării unei singure substanţe, caracterizată 
de o singură temperatură de vaporizare, 7, şi o singură căldură latentă de vaporizare, Ly. 

Ecuația ce guvernează viteza de ablaţie unidimensională în regim continuu se poate 
deduce prin echilibrarea cantității de energie furnizată de laser cu energia necesară pentru 
ablaţia (vaporizarea) unui strat de țesut (McKenzie 1983). Să presupunem că un fascicul 
laser cu iradianță uniformă J, este incident pe țesut. Fasciculul şi țesutul se consideră că 
se extind la infinit pe direcțiile perpendiculare pe fasciculul laser, astfel că efectele de 
margine pot fi neglijate. Țesutul se încălzeşte datorită absorbției radiaţiei laser, iar su- 

prafața este ablată când se atinge temperatura de vaporizare. Frontul de ablaţie se depla- 
sează pe direcţia fasciculului laser cu o viteza de ablaţie va. 

Aşadar, puterea absorbită şi creşterea de temperatură sunt dependente numai de adân- 
cimea în țesut. Se neglijează reflexia şi atenuarea fasciculului laser de către vaporii ejec- 
taţi din țesut. În regimul continuu, întreaga putere laser incidentă pe ţesut trebuie utilizată 
pentru vaporizare. Toate straturile de țesut unde se găseşte frontul de ablaţie în mişcare 
trebuie să fie încălzite de la temperatura ambiantă, Tọ, la temperatura de vaporizare, T, 
pentru a fi vaporizate. : $ 

Să considerăm un strat subțire de ţesut cu grosimea dz. Cantitatea de energie pe 
unitatea de arie necesară pentru creşterea temperaturii de la Ty la 7, este PdzC(T, — To). 
Cantitatea de căldură necesară pentru ablaţia stratului când temperatura atinge 7, este 
pdzL,. Energia totală pentru ablaţia stratului de grosime dz este suma celor doi ter- 
meni: pdzC,(T, — To) + pdzL,. Această energie (pe unitatea de arie) este furnizată de 
laser într-un timp dt şi este egală cu Idt. Din egalitatea celor două energii rezultă vi- 
teza de ablaţie: 

dz H 


a EE Eia 


Viteza de ablație în regim continuu pentru țesutul biologic (considerat a fi apă pură) 
se poate obține şi din ecuația (5.95), care arată că viteza de ablație este egală cu raportul 
între iradianță și căldura de ablație, în care se înlocuiesc relațiile (5.112) şi (5.6). Dacă 
această viteză de ablaţie este evaluată pentru constantele apei pure şi pentru o iradianță de 
100 W/cm?, rezultă v, = 400 m/s, 

Viteza de ablaţie în regim continuu, determinată cu acest model teoretic unidimen- 
sional, este independentă de coeficientul de absorbție optică şi este dependentă numai de 
proprietăţile termice ale materialului și de densitatea de putere laser incidentă. 

Partovi ef al, (1987) şi Dabby și Paek (1972) au obținut aceeaşi expresie pentru trata- 
rea unidimensională în regim continuu, prin modelarea temperaturii pe durata iradierii 
laser, În această abordare se presupune că este necesar un anumit timp, 4, pentru a încălzi 
materialul până în punctul în care începe vaporizarea, Odată ce ablaţia este inițiată, viteza 
de ablaţie în regim continuu se atinge imediat, Dependenţa liniară a adâncimii de ablaţie 


276 Interacții laser — țesut 


Se ~ - 


în functie de iradianță se obține prin integrarea ecuației (5.95) între /, şi sfârşitul impul- 
sului laser, 7: 


mm S Sed, (5.196) 
Durata de timp între începutul impulsului laser şi momentul iniţierii ablaţiei determină 
expunerea radiantă de prag, F, astfel că integrarea ecuaţiei (5.196) conduce la (5.130), 
adică la modelul pierderii liniare de masă, 
Volumul de apă vaporizată calculat conform modelului ablaţiei în regim continuu este; 


pi AF -F,) : (5.197) 
H 
Modelul ablaţiei în regim continuu permite calcularea adâncimii unui şanţ în țesut, 
produs de un fascicul laser gaussian (ecuaţia 3,33) ce se deplasează pe suprafaţa țesutului 
cu o viteza constantă vy [cm/s]. În momentul în care fasciculul laser traversează un punct 
dat, viteza de ablaţie în țesut este dată de: 


Sl exp 2x? / w 
Vais ee), (5.198) 


unde x este distanța între punctul respectiv şi axa fasciculului la un moment dat. Adânci- 
mea de ablaţie maximă a șanțului este; 


, Zna S—| val), (5.199) 
deoarece dx = vdt. Rezultă (McKenzie 1990); i 


ON Ei ip | 
TE (2) vwplC, (727), | : 62%) 

în care s-a ținut cont şi de (3.41). Pentru o putere laser de 10 W, o viteză de deplasare a 
fasciculului laser de 1 cm/s şi o pată focală cu raza de 0,2 mm, rezultă o adâncime de 
secționare de 1,6 mm. ae 

Rastegar et al. (1986, 1988) au propus o geometrie experimentală (§ 5.4.3.2) pentru 
testarea rezultatelor teoretice ale modelului unidimensional. Modelul constă într-o bară 
subțire de material (gel agar) care este iradiată axial la unul din capete cu un fascicul laser 
având un profil omogen. S-a presupus că pierderile de căldură de la peretele cilindric sunt 
neglijabile în comparaţie cu generarea de căldură în bară, astfel că fenomenele termice 
sunt dependente numai de adâncimea de-a lungul axei barei. 

Ecuația (5,195) nu este valabilă în întregime pentru o bară subțire utilizată ca model 
experimental unidimensional (Gijsbers er al. 1991), Chiar dacă distribuţia de temperatură 

„este constantă pe o secţiune transversală a barei astfel încât să avem un model unidimen- 

sional adevărat, nu întreaga energie laser poate fi folosită pentru ablaţie, deoarece există 
pierderi la marginile barei, Cea mai mare parte din energia laser absorbită este utilizată 
pentru vaporizare; acest lucru este reflectat de termenul pl, din ecuaţia (5.195). Se presu- 
pune că ablaţia este cauzată de vaporizarea completă, Totuşi, o parte din energia laser 
absorbită este pierdută prin radiaţie și convecție la marginile barei (vezi $ 5.4.3.1). În 
plus, o parte din energia laser este pierdută prin reflexie. la capătul barei şi prin atenuare 
de către vaporii produşi prin procesul de ablație. at Mr 

Așadar, din conservarea energiei rezultă că puterea totală disponibilă pentru vaporiza- 


rea barei cu raza r, [em] este: 


Ps mr lll -R =q; (5.201) 
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unde Io este iradianța laser incidentă [W/cm?], R, este fracția din puterea laser pierdută 
prin reflexie şi atenuare, iar g [W] este rata pierderii de căldură prin radiaţie şi convecţie 
de la suprafața totală a barei. De notat că R, şi q sunt pierderile în timpul ablaţiei în 


regimul continuu. Aplicând aceleaşi argumente cu cele utilizate pentru deducerea ecuaţiei 
(5.195), viteza de ablaţie a barei este egală cu: 


= R, O, 
a iau 0. a , 5.202 
Bi E) ( ) 
unde Eu, [J/cm:] este energia necesară pentru vaporizarea unei unități de volum de țesut: 
Es = PC (T, -To )+ pL,» (5.203) 


iar Q4 [W/cm?] este rata pierderii de căldură la marginile barei, împărțită cu aria secțiunii 
transversale a barei: 


OE (5.204) 
Dacă R, şi Q4 pot fi considerate constante, atunci reprezentarea vitezei de ablație în 
funcție de iradianța laser va da o linie dreaptă. Fitarea datelor experimentale cu dreapta 
va = ajlo + a va determina R, şi Q4 din a; = (1 — R/E Şi az = -OM/Eror. Dacă Ew este 
cunoscută, atunci reflexia R, poate fi calculată din panta drẹptei a;: 


R, = l-a; Eo „(5.205) 
iar Q; se poate calcula din intersecția dreptei fitate cu axa iradianţei la iradianța de prag Ip: 
0 (URA) (5.206) 


Această analiză oferă posibilitatea determinării pierderilor de energie din bară în tim- 
pul ablaţiei pe baza datelor experimentale. Dacă O, este relativ.mică față de densitatea de 
putere absorbită Jo(1-R,), atunci situaţia existentă în bară poate fi comparată cu modelele 
unidimensionale menţionate anterior. 

Ca model experimental pentru țesutul biologic, Gijsbers er al. (1991) au folosit gelul 
de poliacrilamidă, care este asemănător țesutului biologic, prin aceea că el conţine o can- 
titate mare de apă într-o matrice de, molecule organice. Ca şi țesutul, gelul nu se topeşte 
înainte de ablaţie, iar materialul este ablat prin vaporizare completă. Bara din gel a fost 
iradiată cu un laser cu argon în undă continuă, ce emite pe mai multe linii. 

Pentru a testa relaţia liniară care exis- suie E 
tă între viteza de ablaţie şi iradianță, s-a. 
măsurat viteza de ablaţie (poziţiile fron- 25 
tului de ablație în timp), într-o bară cu 
diametrul de 3 mm (coeficient de absorb- - 
ție 300 cm’) (figura 5.102). Din aceste 
măsurători s-a determinat viteza de abla- 
ție utilizând regresia liniară, 

Vitezele de ablaţie în bara de poliacrila- 0 
midă cu diametrul de 4 mm au fost deter- ` Pain Eeli ag A Sy 2SQES00 SA 
minate pentru diferiți coeficienți de absorb- 
tie şi diferite iradianțe şi sunt prezentate în Fig. 5.102. Poziția frontului de ablație în funcție 
figura 5,103, Barele de eroare sunt rezultatul de timp pentru trei iradianţe laser în cazul unei 
incertitudinilor estimate în măsurarea. dia- nan de poliaorilamidä cu diametrul de 3 Ra 
metrului barei (3 %) şi a iradianței (8 %), riginea timpului este lasă LC Atu î 

Ra Sail d care frontul de ablaţie începe să se deplaseze 
precum și incertitudinile legate de fitarea cu (Gijsbers et al; 1991). 
cele mai mici pătrate a vitezei de ablaţie, 

Figura 5.104 arată vitezele de ablaţie în funcţie de iradianță pentru bara de 3 mm cu 

coeficientul de absorbţie de 300 cm”, Fitarea datelor cu o linie dreaptă a dat o pantă 


16W /cm2 


37Wicm2 


Pozitia frontului [mm] 
gi 
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(1-R)/Erw de (0,224 + 0,009):10° J/cm’ şi o iradianță de prag Z, de (9 + 3) W/cm’. Pre- 
supunând proprietățile termice ale barei ca fiind cele ale apei, rezultă Em = 2,57 kJ/cm’. 
Cu această valoare rezultă o reflexie R, = 0,42 + 0,03 și o rată de pierdere a. căldurii pe 
unitatea de arie Q4 = (5 +2) W/cm’. 
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e | SiW 8 015 
A 
SE 42Wiom ®© 0 
$ 0.05 {1 27W Icm È 0,05 ; 
> bară de 4mm AEA 300cm 
4 10 100 1000 0 20 40 60 80 * 100 120 
Coeficient de absorbție [cm] Densitatea de putere [W/cm?] 
Fig. 5.103. Vitezele de ablație măsurate Fig. 5.104. Viteza de ablaţie 
experimental în bara de 4 mm în funcție experimentală în funcţie de densitatea 
de coeficientul de absorbție pentru patru de putere laser într-o bară de 
iradianţe laser. Vitezele sunt determinate poliacrilamidă cu diametrul de 3 mm şi 
pentru coeficienții de absorbţie 9, 30, 90 coeficientul de absorbție de 300 cm" 
şi 300 cm! (Gijsbers et al.1991). ~ (Gijsbers et al. 1991). 


Rezultatele prezentate în figura 5.103 susțin presupunerile care au stat la baza ecuației 
(5.195), care arată că pentru o iradianță dată, viteza de ablaţie este independentă de 
coeficientul de absorbţie. = S 

Dacă vaporizarea apei se consideră a fi responsabilă pentru ablaţie, analiza vitezei de 
ablaţie în funcţie de iradianța laser măsurată în bara de 3 mm cu o absorbție de 300 cm! 
indică pierderi de ordinul a 40 %. Aceste pierderi reprezintă efectul combinat al împrăș- 
tierii radiaţiei laser în fisurile produse în stratul de sub frontul de ablaţie, precum şi al ab- 
sorbției şi împrăştierii în jetul-de vapori ejectat de frontul de ablație. După încetarea iradierii 
laser, stratul de sub frontul de ablaţie prezintă numeroase; fisuri care împrăştie lumina. 
Nishioka şi Domankevitz (1989) ($ 4.1.1.5) au găsit că în timpul ablației ficatului proaspăt 
de pui cu un laser cu holmiu în impulsuri, reflectanța țesutului se schimbă de la o valoare ini- 
țială de 8 % la mai mult de 30 %. Reflexia R, şi pierderile de căldură Q4 sunt independente de 
energia incidentă, după cum s-a presupus în deducerea ecuațiilor (5.205) şi (5.206). 

Pierderile de căldură Q4 în timpul ablaţiei sunt mai mari decât pierderile calculate în 
faza de preablaţie. În faza de preablaţie pierderile de căldură pentru fiecare iradianță 
laser sunt mai mici de 0,2 W/cm?. În timpul ablaţiei, pierderile măsurate experimental 
sunt de (3-7) W/em?, Temperaturi mai mari de 100 (ol pot fi prezente în situația în care 
numai o parte din apă este îndepărtată în timpul ablaţiei, restul rămânând în matricea 
poliacrilamidei. Temperaturi mai ridicate determină pierderi de căldură mai mari prin 
radiaţie şi convecţie. Experimental, s-au măsurat temperaturi de până la 155 °C în bara de 
poliacrilamidă de către LeCarpentier e! al, (1989) şi de până la 500 C de către Gijsbers 

(1991), 

g tă JA preablaţie, presupunând o reflexie de 8 % (Nishioka şi Domanhkevitz 1989), 
se determină o pierdere de căldură de aproximativ 0,19 W/cm‘, adică 0,5 % din puterea 
absorbită de către bară, Pentru cel mai mic coeficient de absorbție utilizat (9 cm), cal- 
culele arată o pierdere maximă de aproximativ 1,5 %, Această fracţie se micşorează rapid 
pentru iradianţe mai mari, Datele de mai sus demonstrează că bara este o aproximaţie 
bună pentru geometria unidimensională în faza de preablaţie. 
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În timpul ablaţiei, presupunând o pierdere maximă de 7 W/cm? şi o pierdere de 40 % 
din radiația incidentă, aceleaşi argumente arată că la 37 W/cm? pierderea de căldură 
(fracția din puterea laser pierdută prin reflexie şi atenuare în norul de fum produs de 
ablație) este de aproximativ 30 % din puterea laser absorbită. Această fracție se micşorea- 
ză rapid la iradianţe mai mari. Fracţia mare de pierderi arată că, cel puţin la iradianţe 
mari, poate exista o diferență marcantă față de geometria unidimensională și măsurarea 
proprietăților de ablație poate numai aproxima rezultatele cazului unidimensional. 

Aşadar, bara reprezintă numai o aproximare a cazului unidimensional, în special la 
iradianțe coborâte, unde pierderile relative de căldură sunt cele mai mari. Calculele arată 
că în faza de încălzire de preablaţie, bara poate simula cu suficientă precizie situația uni- 
dimensională. 

Rezultatele experimentale obţinute de Gijsbers er al. (1991) demonstrează că în cazul 
ablaţiei unidimensionale în regim continuu, viteza de ablaţie nu este dependentă de pro- 
prietăţile de absorbție optice ale materialului. Din punct de vedere clinic, aceasta înseam- 
nă că nu este importantă optimizarea coeficientului de absorbție pentru obţinerea unei 
viteze de ablație maxime în aplicaţii chirurgicale. Consecința acestei concluzii este că şi 
alegerea laserului folosit pentru ablaţia țesutului are o importanță scăzută. Totuşi, alte 
fenomene asociate ablaţiei cu laseri în undă continuă sunt dependente de coeficientul de 
absorbţie. Timpul de iniţiere a ablaţiei şi distribuţia spaţială de temperatură depind puter- 
nic de coeficientul de absorbţie şi deci de lungimea de undă a laserului. Se poate aprecia 
că în cazul coeficienţilor de absorbție mici, radiaţia laser trebuie să încălzească un volum 
mai mare de ţesut înainte de iniţierea ablației decât în cazul unei absorbţii mai mari. De 
asemenea, la adâncimi mai mari se ating temperaturi mai înalte. Aceasta conduce la zone 
de coagulare şi necroză mai mari pentru coeficienţi de absorbţie mai mici. 


5.4.5.4. Modelul vaporizării de suprafaţă 


Laserii ce emit în regim de oscilație liberă lângă vârful de absorbţie al apei de la 3 um 
sunt utilizați pe larg în medicină. Din această câtegorie fac parte laserii cu Er:YAG 
(4 = 2,94 um), laserii cu Er:YSGG (A = 2,79 um), laserii cu CrEr:YSGG (4 = 2,70 um) 
şi laserii cu CrTmEr:YAG (CTE:Y AG) (4 = 2,69 um). Lungimea de undă A = 2,70 um 
este caracterizată în special de o eficienţă de ablație ridicată şi o transmisie bună prin 
fibrele de cuarţ (Hăgele et al: 1996, Kermani er al. 1993). Ablaţia țesuturilor moi cu 
aceşti laseri la intensitate scăzută este un proces de vaporizare termică. Din nefericire, 
acest proces este complicat de influența absorbției optice dependentă de temperatură 
(vezi $ 4.1.1.7.1). ; 

Procesul de ablație a țesuturilor moi cu laseri din infraroşu mijlociu în regim de os- 
cilaţie liberă a. fost modelat ca un proces de vaporizare la suprafaţă, cu frontiera schim- 
bării de fază în mişcare (Olmes et al. 1996, Olmes er al. 1997a). Ecuațiile ce descriu acest 
model au fost soluționate prin metoda elementelor finite, S-au calculat ratele de ablaţie şi 
zonele de distrugere termică, care sunt în concordanță bună cu rezultatele experimentale 
şi s-au comparat cu modelul simplificat de ablaţie în regim continuu. 

Modelul vaporizării de suprafaţă poate fi extins pentru caracterizarea generării un- 
delor de presiune termoelastică (Olmes er al. 1998). Acest model extins poate prezice ex- 
pansiunea în volume mari, supraîncălzirea țesutului şi impulsurile tranzitorii de presiune 
induse de recul, Ă 

Cele mai multe aplicaţii medicale utilizează arii iradiate cu laserul de câțiva mm în 
diametru, în timp ce adâncimea de penetrare la 3 um este de numai câțiva um. De aceea 
se justifică abordarea unidimensională a modelului, 
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54.541, Prezentarea modelului 


Absorbţia optică la lungimea de undă de 3 um a țesuturilor moi, care conțin 70-80 % 
apă, este maximă, apa fiind principalul cromofor. Matricea țesutului este distrusă termic 
de impulsurile laser lungi, cu durata de 200 us. Conversiă radiaţiei laser în căldură are loc 
într-o scară de timp de ps. Aşadar, puterea laser absorbită pe unitatea de volum, - di/dz, re- 
prezintă sursa de căldură. Țesuturile biologice nu împrăștie radiația laser la această lungime 
de undă, astfel că distribuţia radiaţiei în țesut este guvernată de legea Lambert-Beer. 

Procesul de vaporizare este modelat ca o tranziţie între fazele lichidă şi gazoasă, fără 
amestecarea celor două faze. Se neglijează generarea undelor de presiune, dinamica noru- 
lui de fum, influența țesutului în forma solidă şi supraîncălzirea (condiţii de neechilibru). 

Căldura latentă este acumulată în interiorul țesutului, unde T = 7, până când este 
atinsă căldura latentă completă. Condiţia de frontieră la suprafața țesutului este dată de 
depozitarea căldurii latente complete necesară pentru vaporizare. Această presupunere 
este o abordare de ordinul întâi a procesului de vaporizare continuă. Mişcarea frontierei 
descrie procesul de ablaţie în ţesut. 

Densitatea p, conductivitatea termică K şi capacitatea calorică C, sunt constante în am- 
bele faze într-o marjă de + 10%. În schimb, coeficientul de absorbé Ha depinde puternic 
de temperatură. Această proprietate, împreună cu existența unor ecuaţii diferențiale cuplate, 
necesită o soluție numerică, care este obținută prin folosirea metodei elementelor finite. 

Pe baza presupunerilor de mai sus, procesul de ablaţie. laser este modelat ca o pro- 
blemă unidimensională, cu frontiera reprezentând o singură fază în mişcare (Olmes er al. 
1997a), cunoscută şi sub denumirea de -problema Stefan (Stefan 1891). 

Țesutul şi mediul său înconjurător este împărțit în trei regiuni cu ecuații diferențiale 
diferite. Regiunea de deasupra frontului de ablaţie este presupusă a avea o temperatură 
constantă. Căldura latentă în interiorul acestei regiuni este Zero. În timpul iradierii, sub 
suprafața { țesutului se.realizează o zonă cu temperatura de 100 °C. Temperatura în această 
regiune este temperatură de vaporizare. Nu există difuzie de căldură, din cauza tempera- 
turii constante. Energia absorbită este depozitată sub formă de căldură latentă. Cea de-a 
treia regiune, sub cea cu temperatura: constantă, este controlată de difuzia căldurii. Tem- 

peratura în această regiune este mai mică de 100 °C. Aici nu este depozitată căldură la- 
tentă (Olmes et al. 1996). 

La rândul său, procesul de ablaţie este împărțit în cinci faze succesive în timp. 

Faza |: tost St 

Țesutul este încălzit de radiația ee până când temperatura la suprafață atinge 
maximul său, temperatura de vaporizare, 7. Ablaţia nu are loc, adică frontiera de fază 
s,(7) = constant, Ecuația căldurii relevantă este dată de ecuaţia (5.43), în care sursa de 
căldură este O, = - dl/dz: 


CRIN ae (5.207) 


cu z > s/(0). Condiţiile de frontieră sunt: 


lim T(z) =T, (5.208) 
şi 
T(z.) 
PREE leton =0 (5.209) 


iar condițiile inițiale au forma: T(z, 0) = Th şi s(À = 0, Momentul dè start fa aste consi- 
derat zero, iar timpul final al fazei 1 este egal cu min {AN0 = 7). 
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ARI ROTIRE OR PERENE 
Faza 2: tstst,. 


Sub suprafaţa țesutului se stabileşte un platou cu temperatura T în care se acumulea- 
ză căldura latentă. Densitatea de căldură latentă, £; [J/cm ], este definită ca; 


1 
$ di 
Ela) f -Za (5.210) 
mințit (2, i)= 1y} dz 
Căldura nu poate difuza din această arie şi ablația nu are loc. Avem: T(z, = T, cu 


sıl <z < s(t), iar ecuaţia (5. 207) este valabilă pentru z > s,(£). Condiţiile de continuitate 
la z = s2(2) sunt: 


; ƏT(z, t) 
K rcs ast (5211) 
z>s2(1) r 
Şi 
T(s;(0)0=7,. (5.212) 


Condiţiile de frontieră sunt: lim n T(z, t)= T; şi T(s/(0,0 = 7, iar condiţiile inițiale au 


forma: T(z,t,) din faza.l şi sa) = = s(t). Sfârşitul. acestei faze este definit ca min 
CEO, D= pl). | 

Faza 3: h St Sht g. 

La suprafață se atinge căldura latentă necesară pentru vaporizare. Are e ablația 
țesutului până la sfârşitul iradierii laser. Ecuațiile diferențiale şi condiţiile de continuitate 
la z = s2(7) sunt aceleaşi ca şi în faza a doua. Condiţiile de frontieră sunt: lim T(z, t)= T- 


Ts) =T, şi: că 
PL, = f | BEAR, (5.213) 
minți: T(z) =T} f ` 
cu z = s,(£). Condiţiile inițiale pentru s,(72), s2(£2), T(z, t2) şi Cu 25 sunt cele Pentru faza 
a doua: 
Faza 4: na P 
Iradierea laser este terminată, iar ablația nu. mai are loc. Difuzia căldurii împrăștie căl- 
dura latentă depozitată în straturi mai adânci de țesut. Ecuațiile diferențiale sunt aceleaşi 
ca şi în faza a doua, cu 1 = 0. Condiţiile de continuitate Zic) z= s2(f): 
i i aT(z,t) ŞI Os, (e 
IUL Samoa a ENI sa 


z>s2(0) 


şi T(s2(0,0) = T,, Condiţiile de-frontieră sunt: lim T(z, t) = T, şi Ts(0,0 = T, iar condiții- 


le iniţiale pentru ss;(t3), 32((3), T(z,13) şi Er(z,t3) sunt cele ale fazei 3. Sfârşitul acestei faze 
este definit ca min (r:Ep(s/(0,D = 0, 1> 1). 

Faza 5;1,s1s%. 

Căldura latentă s-a disipat. Difuzia căldurii împrăştie căldura depozitată în straturi 
mai adânci de ţesut, Ecuațiile diferenţiale şi condiţiile de frontieră sunt identice cu 
cele ale fazei 1, cu Z= 0, Condiţiile iniţiale pentru s,(3), sa(44) şi (2,13) sunt cele ale 
fazei a patra, 

Această formulare utilizează temperatura ca variabilă cu cinci faze în timp şi ecuaţii 
diferențiale diferite, Ea este echivalentă cu următoarea formulare în termenii energiei: 


BB p Q Eri dl (5.215) 


Di i d Og: da! 


(5.214) 
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unde Er [J/cm°] este densitatea de căldură, ky [cm//s] este difuzivitatea termică, iar 
Er = Ey + Er este densitatea totală de energie. Această ecuaţie are următoarele condiţii 
de continuitate: 


NOE. ôs (t) 
sat da A îi cazat li (5.216) 
2>s52U 
, ôE, (z,t) H 05, ôs (t) 
A om ea a an a (5.217) 
z>52(1) 
E (ts (t)= pL,. (5.218) 


Condiţiile de frontieră sunt: lim E, =0, E/(z < si()) = 0, Er(z > s40)) = 0 şi 


E;(z < s1(2)) = 0, iar condițiile inițiale au forma s;(to) = s2(79) = 0 şi Ex(toZ) = Er(102) = 0. 
Această formulare a fost utilizată de Olmes et al. (1997a) pentru simulări numerice. 
Modelul de ablație descrie variația procesului de ablație cu un coeficient de absorbtie de- 
pendent de temperatură şi cu difuzia căldurii. Rezultatele numerice sunt comparate cu un mo- 
del simplificat, descris mai jos, cu coeficient de absorbţie constant şi fără difuzia căldurii. 
Absența difuziei căldurii cauzează o condiţie: instantanee de regim continuu când 
începe ablația. Aceasta înseamnă: 
"ds, I 


A DAAE AN E 5.219) 
dt pC,(T,-T,)+ pL, i ( 
cu soluția: 
s pea eee a S (5-220) 
À O PCTEL. PCT, -T )F pl, 
Timpul ż = 4, la care începe ablația (s,(72) = 0) este: 
faggi ; A (5-221) 
Pentru / = z, rezultă adâncimea totală a craterului pe impuls: 
S ( FE ) = Ped ekaa p= eNA & .222) 
j f A | PCl, -T )+ AL, PC, T, -T,)+ pL,. 
şi expunerea radiantă de prag: HTO 
F, = |7 [pc (7, -T,)*+ pl, lexp(o uz = 
(5.223) 


= bec, (T, =7,)+ pls] 

Adâncimea craterului în funcţie de timp s,(?) este o dreaptă, cu o pantă independentă 
de absorbție. Energia de vaporizare este atinsă mai rapid pentru coeficienţi de absorbție 
mai mari, conducând la expuneri radiante de prag mai coborâte (ecuaţia 5.223). Rata de 
ablaţie în funcţie de expunerea radiantă se comportă în aceeaşi manieră. 

Difuzia căldurii influenţează invers procesul de ablaţie faţă de energia necesară pentru 
vaporizare, Iradianța de prag creşte şi regimul continuu este atins, după ce ablația a fost 
inițiată, Difuzia căldurii, care intervine înainte de începerea procesului de, ablație, 
conduce la preîncălzirea țesutului, Aceasta determină o viteză de ablaţie iniţială mai 
mare, Creșterea iradianţei Fă prag depinde de gradientul spaţial al temperaturii şi de 

i i ura poate difuza, 
ea paie de absorbţie determină mărirea gradienților de temperatură şi, 
prin urmare, pierderi mai mari prin difuzia căldurii, Pe de altă parte, căldura latentă nece- 
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sară pentru vaporizare este atinsă mai devreme, ceea ce diminuează pierderile. Efectul 

dominant depinde de dependenţa de temperatură a coeficientului de absorbție real. 
Calculele se bazează pe proprietăţile termice ale apei, respectiv p= 1 g/cm’, Cp = 42 Y/g:K, 

K = 6,15:10% W/cm:K. şi Ly = 2 260 J/g. Coeficientul de absorbție optică a fost preluat din 


valorile măsurate la temperaturile de 30 °C şi 100 °C şi interpolat liniar pentru lungimile 
de undă de 2,70 um şi 2,94 um: 


270 um: ua (7)=258T |k'cm]-159 em], (5.224) 


294 um: ua(T)= 327 |K'em]+11816 [em]. (5.225) 
Impulsurile laserilor cu solid în regim de oscilație liberă, utilizate în experimente, pre- 


zintă o variaţie redusă a intensității, astfel că forma impulsului poate fi considerată rec- 
tangulară, cu o durată de 200 us. 


5.4.5.4.2. Adâncimea craterului 


Frontul de fază s,(7) descrie dezvoltarea craterului. Această dependență este arătată în 
figura 5.105 pentru 4 = 2,70 um. Evoluţia adâncimii craterului ablat este aproape liniară 
în timp. La începutul procesului de ablaţie, vitezele de ablaţie sunt ceva mai mari, după 

` cum rezultă din vederea lărgită, prezentată de asemenea în figura 5.105. Această vedere 
lărgită include evoluția adâncimii craterului conform modelului. simplificat în regim 
continuu, fără difuzia căldurii (linia punctată din stânga, 74, = 4a (100 °C)). Această 
evoluţie este liniară, conform ecuației (5.220). Dreapta punctată paralelă din dreapta 
demonstrează că în cazul în care se ţine cont de dependenţa de temperatură 4a = 4a(T) şi 
de difuzia căldurii (linia continuă), curba nu se abate mult de la liniaritate. Diferenţa este 
şi mai redusă în cazul calculării adâncimii de ablaţie cu un coeficient de absorbție mult 
mai mic, corespunzător temperaturii ambiante constante (La = 4a (30 %C)). Diferenţele 
sunt cauzate de coeficientul de absorbţie variabil 4„(7) şi de difuzia căldurii. Dependenţa 
de temperatură a absorbției şi difuzia căldurii sunt importante în special la expuneri 
radiante lângă pragul de ablație. 

Vitezele de“ ablaţie sunt identice T: 35 
pentru aceleaşi expuneri radiante, chiar 3 
dacă coeficienții de absorbție diferă. 
Într-o primă aproximaţie, viteza de 
ablaţie depinde numai de expunerea 
radiantă, ca în cazul modelului în regim 
continuu (ecuaţia 5.219). Totuşi, un 
coeficient de absorbție mai mare /„(7) 
în comparaţie cu 4a (30 °C) conduce la 
o adâncime de penetrare optică mai 
mică şi prin urmare o iniţiere mai tim- 
purie a ablaţiei, Momentul când începe 
ablația variază în cazul modelului în i 
regim continuu ca F° (vezi 5.221), pe Fig. 5,105; Dependența adâncimii craterului în 


A : sunt î funcție de expunerea radiantă laser pentru 
când valorile calculate cu 47) sunt în- ; 
A i b Faran A ) A= 2,70 um, Dreptele punctate corespund unui 

Vilezel i blaţie, ds,/dr şi mo- coeficient de absorbție constant, 4,(30 C), iar 
ar fani “4 £ TA i “baţi ei. h, sunt liniile continue iau în consideraţie un coeficient 
ntul de începe del, fz 


i Fi Par de absorbţie dependent de temperatură, 4a(T) 
listate în tabelul 5.26 pentru diferite (Olmes et al, 19978). 


Adâncimea craterului 


0 50 100 150 200 
Timp lus ] 
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expuneri radiante, Vitezele de ablaţie calculate prin simulare sunt ceva mai mari decât 
valorile calculate în regim continuu. Acest lucru este datorat difuziei căldurii, care 
cauzează saturaţia adâncimii craterului în funcţie de timp. Momentul de start al ablaţiei 
pentru /a(7) a fost calculat cu absorbţia constantă 44(100 °C). Valorile 44(T)} pentru 
regimul continuu utilizează 44(100 °C) (Olmes er al, 19973), 


Tabelul 5.26. Viteza de ablaţie ds,/dt şi momentul de început al ablaţiei, tz în funcţie de expunerea 


radiantă F şi coeficientul de absorbție 74, în cazul regimului continuu teoretic şi a 
simulărilor calculate, pentru A = 2,70 um 


F ds,/dt 


Ha [J/cm?] [m/s] 
regim 
continuu 
ua(30 °C) 6 0,1175 
10 0,1958 
Ha(T) 2 0,0392 
6 0,1175 
10 0,1958 


5.4.5.4.3. Rata de ablație 


t 
is 
simulare regim simulare 
continuu 
0,1184 138,3 138,9 
0,1968 83,0 83,3 
0,0398 105,0 118,0 
0;1177 35,0 39,0 
21,0 23,6 


0,1973 


Panta ratei -de ablație în funcție de expunerea radiantă a laserului, care reprezintă 


eficiența de ablaţie, este aproape constantă, du 


„or 


u 
o 


m limpuls ] 
N 
(==) 


g7 


Rata de ablație 


o 


A 56 7 8 910 1 1213 
Fluența [J/cm?) A 


Fig, 5,106, Rata de ablaţie în funcţie de 
expunerea radiantă pentru lungimile de undă 4= 
2,70 um și A = 2,94 um, Liniile punctate (x) 
sunt calculate eu 4a(30 °C), iar liniile continue 
cu HAT), e reprezintă date experimentale 
obținute cu laserul Er:Y AG în regim de oscilație 
liberă, iar O corespund datelor experimentale 
obținute cu laserul Er: YSGG în regim de 
oscilație liberă (Olmes er al, 19978), 


pă cum se poate constata din figura 5.106. 
Acest lucru este în conformitate cu mode- 
lul de ablaţie în regim continuu (tabelul 
5.27 şi ecuaţia 5.222). Eficienţele ceva 
mai mari observate lângă expunerile rad- 


„iante de prag sunt induse de preîncălzirea 


țesutului ca rezultat al difuziei căldurii. 
Eficienţele calculate pentru 4 = 2,94 um 
sunt mai. mari față de A = 2,70 um (tabe- 
lul;5.27) datorită adâncimii de penetrare 
optică mai mică şi prin urmare influenței 
mai mari a difuziei căldurii. Ca şi în cazul 
modelului în regim continuu, coeficientul 
de absorbție nu afectează eficiența de 
ablaţie (Olmes er al. 19973), 

Datele experimentale sunt cu aproxi- 


mativ. 15 % mai scăzute decât rezultatele 


calculate, Acest lucru se explică prin diver- 
sitatea probelor biologice (cornee de porc) 
şi deshidratarea probelor în timpul ablaţiei, 
efecte care nu au fost incluse în calcule, 
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Tabelul 5.27. Eficiența de ablație şi expunerea radiantă de prag, F în funcție de lungimea 


de undă a laserului, A şi coeficientul de absorbție, 4 pentru modelul în regim 
continuu, simulare calculată şi date experimentale 


A Eficiența de ablație F 
Ha 2 P7 
[um] [um:cm*/J] [J/em"] 
regim Simulare experiment regim imul iment 
conania periment continuu Simulare experimen 
TER AAE 3,93 4,15 4,17 
u (T) 2,70 3,92 3,95 3,37 + 0,87 1,05 1,19 2,3 4 2,0 
ua (80°C) 2,94 3,92 3,99 0,20 0,30 


PaT) e2, 9A 3.92 AN E AAEE ta] 023 0292021 


Expunerile radiante de prag calculate, F,, se micşorează odată cu creșterea absorbției, 
după cum rezultă şi din ecuaţia ablaţiei în regim continuu (ecuaţia 5.223). Pe de altă 
parte, expunerile radiante de prag cresc datorită difuziei căldurii, care devine mai preg- 
nantă la absorbții mai mari. Valorile în regim continuu pentru expunerile radiante de prag 
în cazul 4a(T) se bazează pe coeficientul de absorbţie constant 7/„(100 °C). Datele experi- 
mentale pentru 4 = 2,70 um sunt cuprinse între cele două valori calculate, adică simulá- 
rile cu absorbţie constantă şi respectiv cu absorbție dependentă de temperatură. Datele 
experimentale pentru 4 = 2,94 um concordă foarte bine cu calculele. Cu toate acestea, 
simulările ce folosesc coeficienți de absorbție constanți şi coeficienți dependenţi de 
temperatură diferă mai puţin între ele decât rezultatele experimentale. 


5.4.5.4.4. Distribuţia densităţii de energie 


Distribuţia densităţii de energie formează baza calculelor pentru determinarea atât a ra- 
telor de ablaţie, cât şi a distrugerilor termice (figura 5.107). Pot fi distinse trei zone spațiale: 


RUN 


_ 


O, 


0, 10 20 30 40 50 60 
Adâncimea în tesut [um] 
Fig. 5,107, Distribuția densității. de energie în interiorul țesutului la sfârşitul 
impulsului laser.pentru diferite expuneri radiante laser şi 4 = 2,70 um, 
Curbele punctate: (30 90); curbele continue: 44(7) (Olmes et al, 19973). =; 


= -Densitatea de energie ku lcmi] 


Zona 1 (25 514%) țesutul este ablat, i 

Zona 2 (sit) < 25 s 7,)): temperatura este constantă, Tz) = Pa iar densitatea de 
energie este Em = PO Tu To + Elet). Difuzia căldurii nu are loc. Dacă se atinge regi- 
mul continuu, densitatea de energie esto: i 
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pe a e a a 


E (2.0)= (oC, (7, =T, )+ pl Jexpte m, [2-5,0 (5:226) 
indiferent de intensitatea UNEA caldurii 

Scăderea exponențială calculată a densităţii de energie, prezentată în figura 5,107, 
diferă de valorile modelului în regim continuu (tabelul 5.28), deoarece difuzia căldurii în 
zona z > s(t) prencălzeşte țesutul şi deci lărgeşte platoul 7. Coeficienţii de absorbție 
calculaţi se micşorează, Din cauza dependenței mai mari de temperatură a absorbției 
Wa), distribuţia de energie este mai abruptă şi zona 1 este mai puţin adâncă decât cea 
pentru absorbție constantă, 

Zona 3 (= > sa(7,)): nu se depozitează căldură latentă. Temperatura este sub tempera- 
tura de vaporizare 7, Densitatea de energie este egală cu pC (T — To). Singurul mecanism 
care distribuie energia în țesut este difuzia căldurii, Ecuația (5.226) caracterizează și 
distribuțiile de energie la expuneri radiante mari şi difuzie de căldură neglijabilă. 


Tabelul 5.28. Scăderea exponențială calculată pentru 44E) în funcţie de expunerea radiantă laser, 
F şi coeficientul de absorbţie, 44 în cazul modelului în regim continuu şi a simulării 
calculate pentru A =2,70 pm. Valorile 747) în regim continuu utilizează 444(100%0) 


F 


Ha 
[J/cm?] [em] 
regim continuu simulare 
ua(30 °C) 2 466 
4,25 6l5 . 589 
6 608 
Hal T) 1,25 j 2 133 
2 2 421 2 386 
OESS x | 2 402 


5.4.5.4.5. Distribuţia în țesut a temperaturii T= 60% 


Modificarea termică a țesutului are loc când temperatura depăşeşte aproximativ T= 60 °C. 
Durata expunerii țesutului la această temperatură variază între 10 ms şi 100 ms. Pentru 
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3 A i care rezultă cinci faze dìferite ale procesu- 
EJ a lui de ablație. 
2# 60 Fazele ] şi 2: țesutul este încălzit şi căl- 
Ar 40 ec Ji ; dura latentă este depozitată de iradierea la- 
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1 10 ee 1000 10000 100000 zultat al difuziei căldurii. Cu cât expunerea 
Timp [ps] radiantă este mai mare, cu atât mai AN 

Fig. 5,108, Zona de distrugere termică, defini Crește adâncimea în țesut la care 7'= 60 “C 
ca adâncimea țesutului la care T'= 60%, în Dacă expunerea radiantă este mai coborâtă, 
funcție de timp pentru diferite expuneri difuzia căldurii va dura mai mult, coca ce 
radiante și A = 2,70 um, Curbele punctate: înseamna că distrugerile termice vor fi mai 
calcule cu 44(30 %0), curbele continue; calcule mari când începe ablația (curbele pentru 


cu HaT), Nuimereia MAATA faze de pu) din figura 5.108). Absorbţia depen- 
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dentă de temperatură determină distrugeri termice “mai mici decât absorbția constantă 
u(30 °C) datorită adâncimii ‘de penetrare optică mai mici (430 °C! = 16,3 um, 
ua(100 °CY' = 4,1 pm). Distrugerea termică la începutul ablaţiei, neglijând influența di- 
fuziei căldurii, rezultă din aceste valori după înmulţirea cu 3,0 = /n([pC(7,— To) + pls] / 
LpCp(60 fc T0)]). Distrugerea termică, care depinde de difuzia căldurii, este cu 22 % 
mai mare decât distrugerea termică când se neglijează influența difuziei căldurii. Rezultă 
deci că dependenţa de temperatură a absorbției şi difuzia căldurii nu pot fi neglijate. 

Faza 3: frontul de ablaţie se deplasează în ţesut îndepărtând o parte din zona distrusă 
termic. Creşterea adâncimii țesutului la care 7 = 60 °C se reduce până când se atinge 
regimul continuu, presupunând că acest lucru se întâmplă pe durata iradierii. În acest caz, 
distrugerea termică rămâne constantă pentru restul impulsului laser. Frontul de ablaţie se 
deplasează înainte cu viteza cu care căldura difuzează. 

Fazele 4 şi 5: după iradierea laser, când procesul de îndepărtare a țesutului a încetat, 
căldura latentă depozitată încă în țesut se disipează. Adâncimea din țesut la care T = 60 °C 
creşte încă o dată. După circa 80 de impulsuri la 747) sau 600 de impulsuri la (30 °C) 
se atinge maximul distrugerilor termice, care sunt mai mari cu aproximativ un factor de 3. 
Creşterea distrugerilor termice şi evoluţia lor temporală cu absorbție la temperatura 
ambiantă constantă este mai pronunțată din cauza căldurii latente depozitate mai mari. 
Țesutul a fost plasat la o adâncime infinită, ceea ce determină o reducere mai lentă a tem- 
peraturii către temperatura ambiantă. 


5.4.5.4.6. Zona de distrugere termică 


Adâncimea țesutului la care T= 60 0C Ja sfârşitul impulsului laser şi adâncimile maxi- 
me după terminarea impulsului sunt reprezentate în figurile 5.109 şi respectiv 5.110. 
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Fig. 5.109. Zona de distrugere termică, 
adică adâncimea în țesut la care 
T=60°C, în funcţie de expunerea 
radiantă, la sfârşitul impulsului laser şi 


distrugerea maximă, pentru 4 = 2,70 pm. 


Curbele punctate: calcule ou 44(30 °C); 
curbele continue; calcule cu lT): A: 
măsurători pentru distrugerea termică 

maximă (Olmes etal. 19978), 


Fluenţa [J/cm?] 


Fig. 5.110, Zona de distrugere termică, 
adică adâncimea în țesut la care 7= 60%, 
în funcţie de expunerea radiantă laser, 
pentru 4 = 2,94 um. Curbele punctate: 
calcule cu 4,(30 °C); curbele continue: 
calcule cu 4(7). Curbele de jos arată 


distrugerile termice la momentul terminării 


iradierii lason A şi B: date experimentale 
(Olmes er al. 19978). 


Toate distrugerile termice prezintă un maxim, Cu expuneri radiante sub pragul de 
ablaţie, distrugerile termice sunt minime, Crescând expunerea radiantă, există un timp 
mai scurt pentru difuzie și densitatea de energie în țesut tinde asimptotic spre comporta- 
rea exponențială prevăzută de ecuaţia (5,226), Distrugerea termică la sfârşitul impulsului 
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laser tinde spre o valoare minimă. În mod corespunzător şi căldura latentă este minimiza- 
tă. Aceasta înseamnă că zona de distrugere termică prezintă un maxim când este repre- 
zentată în funcție de expunerea radiantă laser. Deoarece căldura latentă este constantă în 
regim continuu, maximul este mai puțin pronunţat, în ciuda difuziei intense a căldurii. 

La lungimea de undă de 2,70 um (figura 5.109), maximul diferitelor curbe este mai 
puţin evident, ceea ce înseamnă că difuzia căldurii pe durata impulsului laser este neglija- 
bilă. Adâncimea de penetrare optică este mare în comparaţie cu distanța în care căldura 
poate difuza pe durata iradierii laser. Cu toate acestea, difuzia căldurii după terminarea 
impulsului laser măreşte distrugerea termică a țesutului cu un factor mai mare de 2. Zona de 
distrugere termică cu coeficientul de absorbție dependent de temperatură este mai mică, 
deoarece la o absorbţie mai mare, adâncimea de penetrare optică, căldura latentă depozitată 
şi influenţa difuziei căldurii sunt mai mici. Dependenţa de temperatură a distrugerilor 
termice maxime calculate sunt într-o bună concordanță cu datele experimentale. 

La lungimea de undă de 2,94 um (figura 5.110), creşterea şi scăderea diferitelor curbe 
sunt mai puțin pronunțate în comparaţie cu cazul precedent (4 = 2,70 um). După termi- 
narea impulsului laser, distrugerile termice cresc cu un factor de aproximativ 2. Diferen- 
tele între calculele efectuate utilizând cei doi coeficienţi de absorbţie pentru 4 = 2,94 um 

(puţin diferiți între ei) seamănă calitativ cu cele pentru A = 2,70 um, dar sunt mai puţin 
marcante. Zona de distrugere termică maximă, calculată cu coeficientul de absorbţie 
dependent de temperatură, concordă mai bine cu datele experimentale decât cea calculată 
cu coeficientul de absorbţie constant pentru 30 °C. 

În concluzie, ratele de ablaţie şi distrugerile termice calculate cu modelul vaporizării 
de suprafață sunt în concordanță bună cu datele experimentale dacă se utilizează un 
coeficient de absorbţie dependent de temperatură. Aşadar, ablaţia ţesuturilor moi cu laseri 
din infraroşu mijlociu în regim de emisie liberă poate fi privită ca un proces de vaporizare 
pură, iar generarea semnalelor tranzitorii de presiune poate fi neglijată. 

Rata de ablaţie în funcţie de expunerea radiantă este liniară, cu excepția proximității pra- 
gului de ablaţie. Ea este independentă de coeficientul de absorbție. Eficiența de ablație co- 
respunde energiei necesare pentru vaporizare. Calculele arată că pentru o expunere radiantă 
tipică de 5 J/cm’, țesutul este ablat pe 19 um cu A = 2,94 um şi 15 um cu 4 = 2,70 um (față 
de valorile experimentale respective de 18 + 3,0 um şi respectiv 9 + 6 um). Zona de distrugere 
termică în funcţie de expunerea radiantă laser posedă un maxim lângă pragul de ablație. 
Calculele variază între 7 şi 11 um pentru A = 2,94 um şi 43-44 um pentru A = 2,70 um (datele 
experimentale sunt 10-50 um şi respectiv 40-80 um) (Olmes er al. 1996). 

Influenţa difuziei căldurii asupra ratei de ablaţie şi a zonei de distrugere termică este esen- 
țială la expuneri radiante coborâte. Difuzia termică poate fi neglijată pentru expuneri radiante 
mari. Dependenţa de temperatură a coeficientului de absorbție este importantă în cazul ablaţiei 
cu 4=2,10 um şi mai puţin importantă (dar nu neglijabilă) pentru 4 = 2,94 pm, 

O altă concluzie importantă rezultată din aceste studii este valabilitatea modelului de 
ablaţie în regim continuu, atunci când precizia dorită nu este critică, Utilizarea acestui 
model este avantajoasă, deoarece permite estimarea rapidă a vitezei şi a adâncimii 
maxime de ablaţie. 

I*Huillier (1998) a extins modelul vaporizării la suprafaţă pentru laserul cu Er:YAG 
în regim declanșat (7, = 90 ns) și pentru laserul cu Ho:YAG în regim de oscilație liberă 
(72 350 ps), Rezultatele simulărilor pot fi sintetizate astfel: (i) rata de ablaţie, viteza de 
ablaţie și zona totală de distrugere termică sunt influențate de tipul de țesut prin coefi- 
cientul de absorbție Ha, (ii) după depăşirea pragului de ablaţie, unde numai o cantitate 
mică de țesut este ablată, rata de ablaţie depinde liniar de expunerea radiantă; (iii) în ace- 
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leaşi condiţii, viteza de ablaţie tinde spre valoarea de regim continuu; (iv) odată ce regi- 
mul continuu este atins, distrugerile termice sunt dependente numai de coeficientul de ab- 
sorbţie al țesutului; (v) durata stării tranzitorii este influențată de puterea de vârf a impul- 
sului laser aplicată pe ţintă, (vi) viteza de ablaţie tranzitorie este dependentă de coefi- 
cientul de absorbţie, în timp ce viteza de ablaţie în regim continuu este independentă de 
coeficientul de absorbție; (vii) evoluţia temperaturii calculate relevă că maximul se atinge 
în țesut şi nu la frontul de ablaţie. Aceasta explică natura explozivă a ablaţiei mediilor 
biologice moi cu laseri în undă continuă sau în impulsuri. Modelul vaporizării de supra- 
față demonstrează că dependenţa adâncimii craterului în funcție de expunerea radiantă 
este liniară (după depăşirea pragului de ablaţie) şi nu logaritmică, cum prevede modelul 
bazat pe legea Lambert-Beer. Această dependență liniară sugerează că cel puţin pentru 
expuneri radiante suficient de mari peste pragul de ablație, modelul vaporizării în regim 
continuu descrie în mod adecvat procesul de ablație. 

În cazul laserului cu Er:YAG în regim declanşat, adâncimea de țesut ablată este 
relativ mică. Astfel, la o expunere radiantă tipică de 10 J/cm? pe impuls, adâncimea maxi- 
mă de ablaţie este 35 um. Zona de distrugere termică, definită ca distanța la care tempe- 
ratura atinge valoarea de 57 9C, este egală cu 7,6 um pentru /4> 4 500 cm"! şi 12,6 um 
pentru 4a = 2 700. cm'”!. Viteza de ablaţie este de aproximativ 447 m/s la sfârşitul expu- 
nerii laser, pentru o putere de vârf a impulsului de 168 kW. 

Simulările efectuate pentru laserul cu Ho:YAG în regim de oscilație liberă arată că ra- 
diaţia cu lungimea de undă 2,1 um este eficientă atât pentru secționare, cât şi pentru coa- 
gulare. Un impuls laser cu energia de 2,1 J (6 kW, 350 us) poate abla un țesut cu grosi- 
mea de 400 um (4a = 50 cm'!), zona de distrugere termică extinzându-se până la 680 um. 


xXx x% 


În afara modelelor teoretice de ablaţie a țesuturilor biologice prezentate până acum, au 
fost elaborate şi alte modele care tratează condiţii particulare de ablaţie. 

Partovi et al. (1987) au dezvoltat un model teoretic de ablaţie termică, care se bazează 
pe ecuaţia căldurii şi pe o ecuaţie de echilibru a energiei. Ablaţia este presupusă a fi 
determinată de încălzirea şi vaporizarea apei din țesut la 100 OC. Aceeaşi definiţie a abla- 
tiei, respectiv vaporizarea apei din țesut cu limitarea temperaturii la 100 °C, a fost utili- 
zată şi în alte modele teoretice, elaborate de Strikwerda er al. (1988), Furzikov (1987) şi 
van Gemert et al. (19853). Alte modele au încorporat procese care au loc la temperaturi 
mai mari: Sartori et al, (1988), McKenzie (1983), McKenzie (1986), Laufer (1983). Date- 
Je experimentale au confirmat modelele care definesc ablaţia ca vaporizarea elementelor 
din țesut diferite de apă (Verdaasdonk et al. 1990b). 

Partovi er al. (1989) au obţinut o expresie simplă pentru adâncimea craterului de 
ablaţie în funcţie de expunerea radiantă incidentă, în cazul în care iradianţa fasciculului 
laser este mult mai mare decât valoarea de prag pentru ablaţie. Pe baza acestui model se 
obţine o expresie pentru adâncimea maximă a craterului în funcție de expunerea radiantă 
similară cu ecuaţia (5.130), dar care este diminuată: a) de fracţia din radiaţia reflectată 
sau împrăștiată de țesut (1-R,) (vezi relaţia 4.23) şi b) de fracţia dintre iradianţa laser ce 
penetrează în tesut şi care este absorbită și iradianța incidentă (care este mai mică decât 
iradianța incidentă datorită împrăștierii radiaţiei laser în afara cilindrului definit de 
diametrul fasciculului laser), far: 

Rosen şi Popper (1989) au prezentat un model în care țesuturile moi sunt considerate 
ca materiale cu o singură componentă, având proprietăţile termice şi optice similare cu 
cele ale apei. Fenomenele predominante tratate sunt absorbţia laser în adâncime, conduc- 
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ţia termică şi vaporizarea de suprafață. Zona de distrugere termică a țesutului este calcu- 
lată prin încorporarea în model a reacției pentru denaturarea termică a proteinelor din 
țesut. Acest model este aplicabil pentru orice lungime de undă la care absorbția în țesut 
domină asupra împrăştierii. 

Jansen et al. (1995) au introdus modelul vaporizării parțiale a apei. Acest model se 
bazează pe observațiile înregistrate la iradierea apei cu laserul Ho:YAG (4 = 2,12 um) în 
regim declanşat (7, = 500 ns), prin intermediul fibrelor optice. In acest caz, ablaţia este un 
proces de încălzire rapidă a apei, urmată de formarea bulelor cu vapori. Van Leeuwen et 
al. (1994) au arătat că energia de prag necesară pentru realizarea ablației sau vaporizării 
este determinată de energia necesară pentru încălzirea materialului iradiat de la tempe- 
ratura sa inițială, Tọ, până la temperatura de vaporizare, T, şi nu de energia necesară pen- 
tru vaporizarea uniformă a unui strat de apă pe întreaga suprafață a fibrei optice. Presu- 
punând vaporizarea parţială a apei la 22 °C, expunerea radiantă de prag este mai mică cu 
un factor de 7,9 față de valoarea corespunzătoare pentru vaporizarea întregii suprafețe 
corespunzătoare fibrei. 

Modelul vaporizării parţiale a apei consideră că vaporizarea are loc în câteva locuri de 
nucleaţie. În aceste locuri trebuie să existe disponibilă o cantitate suficientă de energie, 
astfel încât un număr de molecule de apă să învingă forțele care le menţin în starea lichi- 
dă. Această energie este furnizată de sursa de radiaţie laser şi este extrasă din entalpia de . 
încălzire O, şi căldura. latentă L,, înmagazinate în moleculele de apă înconjurătoare. 
Rezultatele acestui model pot fi utilizate pentru stabilirea strategiilor de iradiere laser, 
care minimizează distrugerile mecanice colaterale nedorite ale țesutului, prin micşorarea 
dimensiunilor maxime ale bulelor. A 

Zweig (1991a) şi Zweig (1991b) a elaborat un model termomecanic pentru ablația 
laser a țesuturilor, numit modelul lichefierii țesutului. Acest model se aplică în cazul 
impulsurilor laser lungi şi a absorbției puternice. Materialul este îndepărtat de o combi- 
nație de vaporizare şi ejecţie a lichidului, datorită gradienţilor de presiune induşi de vapo- 
rizare la fundul craterului de ablaţie. Modelul descrie ablaţia materialelor care formează o 
fază topită înainte de vaporizare. El nu se aplică ablaţiei prin mecanisme fotochimice, în 
care produsele se formează direct prin descompunerea țintei (de exemplu, ablația unor 
polimeri cu radiaţie UV). . | 

Modelul lichefierii. țesutului “presupune mai întâi formarea unui strat Knudsen la 
suprafața țintei, care ține cont de efectul presiunii atmosferice. Apoi este modelat efectul 
gradienților de presiune radială pe un strat subțire de la suprafață prin rezolvarea. ecua- 
țiilor Navier-Stokes corespunzătoare pentru curgerea liniară în regim continuu. Analiza 
ulterioară conduce la o expresie explicită pentru viteza de ablaţie. 

Lichefierea materialului la suprafaţă înainte de vaporizare modifică calitativ interacția 
dintre radiația laser şi țintă. Ea măreşte eficiența de ablaţie şi determină o reducere a 
masei evaporate și în consecinţă, a temperaturii la suprafață, Aceste efecte sunt importan- 
te pentru ablația cu impulsuri având durata de 100 us'sau mai lungă, în condiţii de fo- 
calizare, Ele devin nesemnificative dacă lichidul nu poate traversa spotul iradiat pe durata 
impulsului laser, cum este în cazul laserilor cu funcţionare în regim declanşat. 

Aproape toate modelele de ablaţie laser a țesutului s-au concentrat pentru cazul me- 
diilor puternic absorbante, efectul împrăștierii asupra ablaţiei nefiind luat în considerație. 
Welch er al. (1989) au efectuat o analiză detaliată a ratei de generare a căldurii în țesut de 
către laseri, în care se au în vedere și efectele împrăștierii radiaţiei laser în țesut. Această 
analiză a fost aprofundată de Motamedi er al. (1989), care au studiat efectul condiţiilor de 
frontieră, împrăștierea și anizotropia asupra distribuţiei radiaţiei, generarea căldurii şi 
profilul temperaturii până la declanșarea ablaţiei în mediile biologice. Rastegar er al. 
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(1989) au abordat faza de ablaţie, studiind din punct de vedere teoretic distribuția 
radiaţiei laser în țesut şi rata rezultantă de generare a căldurii, în condiţii de împrăştiere, 
prin aproximația ordonatelor discrete a teoriei transferului radiativ ($ 4.1.2.1). În acest fel 
s-a determinat termenul sursă de căldură în funcţie de adâncime pentru oricare combi- 


nație ale valorilor œ (albedo) şi g (anizotropia) ($ 4.1.1.2), Temperatura de ablaţie tranzi- 
torie şi poziția frontului de ablaţie sunt calculate utilizând ecuaţia conducției căldurii 
(5.39). După inițierea ablației, frontiera țesutului nu mai este fixă, astfel că este necesară 
o altă ecuație pentru determinarea frontierei. În acest scop poate fi utilizată ecuaţia 
echilibrului energiei la interfața de ablaţie (5.47). În continuare prezentăm. câteva rezul- 
tate ale acestui studiu. 

Apariția temperaturii maxime sub suprafața țesutului, prevăzută de ecuaţia (5.47), 
poate fi atribuită răcirii prin convecţie a suprafeţei de un fluid de contact (de exemplu 
aerul), sau unui fenomen optic datorită împrăştierii radiaţiei laser, cunoscut sub denu- 
mirea de efect „popcomn” ($ 5.4.3.2). După declanşarea ablaţiei, temperatura de vârf se 
dezvoltă sub suprafaţă chiar în cazul lipsei împrăştierii şi fără convecţia de suprafaţă. 
Această temperatură mai ridicată decât pragul de ablaţie plasează stratul de ţesut 
supraîncălzit de sub suprafață într-o stare de echilibru metastabil, care poate fi perturbat 
şi poate conduce la nucleaţie şi la expansiunea amplă a materialului sub suprafață, feno- 
mene care determină explozia şi ruptura suprafeţei. Succesiunea de evenimente descrisă 
mai sus se înregistrează adesea în experienţe de ablaţie laser, în special pentru lungimile 
de undă care determină o adâncime de penetrare mai mare sau pentru coeficienți de 
absorbție scăzuți. 

Studiul teoretic s-a efectuat pentru două cazuri: coeficient de atenuare fix (4; = Ha + 4) 
şi coeficient de absorbţie fix (44). Efectul modificării gradului de împrăştiere Şi a anizo- 
tropiei împrăştierii asupra dinamicii ablaţiei laser a fost simulată prin varierea albedo-ului 

(o = H 4u) şi a factorului de anizotropie g. 

În studiul cu atenuare constantă, mărirea albedo-ului pentru o valoare g fă determină 
o micşorare globală a ratei de depozitare a căldurii lângă suprafaţă $ şi o creştere a valorilor 
în profunzimea țesutului. Aceeaşi comportare se observă şi pentru profilul final de tempe- 
ratură, dar nu în acelaşi grad. Efectul asupra adâncimii de ablaţie a fost considerabil. O 
creştere a lui œ conduce la o micşorare a adâncimii totale de ablaţie la sfârşitul expunerii 
cu aproape un factor de 10 (pentru cele două valori extreme ale lui œ). Modificarea lui g 
afectează de asemenea rezultatele ablaţiei, dar efectul este apreciabil numai pentru valori 
@ mari. Un caz special se înregistrează pentru împrăştiere puternică şi anizotropie mare, 
unde, spre deosebire de cazul absorbției dominante, adâncimile de țesut ablate au fost 
mult mai reduse, iar temperaturile au fost mai ridicate în profunzimea țesutului. Această 
situaţie este nefavorabilă pentru aplicaţiile clinice, în care obiectivul principal este maxi- 
mizarea adâncimii de ablaţie şi minimizarea distrugerilor termice în țesutul înconjurător. 

Examinarea rezultatelor studiului cu absorbție constantă arată că tendința este în 
general inversă faţă de cazul atenuării constante, O creştere a albedo-ului determină o 
creştere a intensității radiaţiei şi a ratei de depozitare a căldurii lângă suprafață, deoarece, 
în acest caz, condiţia impusă este invariabilitatea coeficientului de absorbţie. Efectul 
creşterii lui g a fost în general deplasarea valorilor înregistrate anterior lângă suprafață în 
interiorul țesutului (şi invers), atât pentru profilul ratei de depozitare a căldurii, cât şi 
pentru profilul temperaturii. Valorile adâncimii de ablaţie sunt mai mari la o creştere a 
albedo-ului și sunt compatibile cu rate mai mari de depozitare a căldurii. Acest efect este 
mai pregnant pentru valori g mai mici. 

Din aceste studii se poate concluziona că o condiţie fhvorabilă pentru obținerea adân- 

i cimii. maxime de ablaţie, cu distrugeri termice minime pentru țesutul înconjurător se 
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obține în cazul împrăştierii izotrope puternice (g = 0, œg = 0,9). Pentru orice laser. şi 
pentru orice țesut, o simplă măsurătoare a transmisiei printr-o grosime aleasă de țesut nu 
furnizează în nici-un caz informaţii suficiente pentru predicția procesului de ablaţie laser. 
Este necesară măsurarea atentă a tuturor proprietăților optice, adică coeficientul de ab- 
sorbție, coeficientul de împrăştiere și funcția de fază pentru împrăştiere, pO. 


5.4.5.5. Modelarea zonelor de distrugere 


În cele mai multe aplicații chirurgicale, distrugerea primară a țesutului, adică distruge- 
rea cauzată de ablația țesutului, este consecința dorită a iradierii laser. Totuşi, distrugerile 
secundare, respectiv distrugerea enzimelor şi denaturarea proteinelor, nu conduc la înde- 
părtarea de țesut. Acestea pot afecta organele sănătoase şi prin urmare sunt nedorite. În 
afara stratului de țesut distrus termic şi care poate fi identificat histologic, există sub stra- 
tul deshidratat o zonă adițională de distrugeri la temperaturi moderate, în care sunt afec- 
tate enzimele şi proteinele. În cele mai multe cazuri această zonă nu poate fi detectată 
prin examinare microscopică, deşi poate cauza necroza țesutului pe adâncimi mari. 

Distrugerile termice ale țesutului pot fi împărțite în distrugeri termice (producerea de 
vacuole, înnegrirea şi carbonizarea țesutului) şi distrugeri mecanice (fisuri şi rupturi). 

Unul din avantajele laserilor față de bisturiul chirurgical constă în proprietățile sale 
hemostatice, respectiv producerea instantanee a unei zone de coagulare de-a lungul pereţilor 

inciziei. Este de dorit ca zona de ţesut coagulată termic să fie minimizată strict la grosimea 
necesară pentru obținerea hemostazei, deoarece o mărire nejustificată a zonei coagulate de-a 
lungul pereţilor inciziei va afecta calitatea clinică a cicatricii şi durata procesului secundar 
de vindecare. Grosimea zonei coagulate depinde puternic de detaliile mecanismului de 
secționare, adică de proprietăţile radiației laser şi de caracteristicile materialului. 

O extindere minimă a zonei de distrugeri termice este importantă şi în cazul țesu- 
turilor puţin vascularizate, unde materialul trebuie îndepărtat, fără modificarea țesutului 
înconjurător. Acest lucru este esențial de exemplu, în ablația corneei sau în microchirur- 
gia corzilor vocale. 3 

În unele cazuri, extinderea laterală a zonei coagulată termic este prea mare pentru a fi 
explicată numai prin încălzirea directă a pereţilor inciziei pe durata impulsului laser. 
Romano et al. (1991) au postulat prezența unei cantități substanțiale de material rezidual 
fierbinte, rămas pe pereții inciziei după terminarea impulsului laser, care joacă rolul unei 
surse de căldură secundare, cu timpi de relaxare termică mari. Acest proces trebuie luat în 
consideraţie în special la secţionarea țesutului cu impulsuri repetitive, deoarece efectul 
termic al fiecărui impuls se adaugă efectelor produse de impulsurile anterioare, 

Incizia ţesuturilor cu conţinut scăzut de apă la expuneri radiante coborâte asigură relaxa- 
rea termică rapidă, ceea ce permite utilizarea unor frecvenţe de repetiție a impulsurilor mai 
mari (sute de Hz), fără a produce o zonă de coagulare mai largă decât cea realizată cu un 
singur impuls. Invers, la incizia țesuturilor cu conţinut scăzut de apă la expuneri radiante 
mari sau a țesuturilor cu conținut ridicat de apă, este de aşteptat ca distrugerea termică să fie 
mult mai mare decât în cazul unui singur impuls laser, dacă ftecvența de repetiție a im- 
pulsurilor nu este aleasă suficient de joasă, Prin urmare, dacă se doreşte o mărire a eficienţei 
de secționare fără creșterea zonei de tesut coagulat termic de-a lungul pereților inciziei, 
atunci trebuie micșorată expunerea radiantă a impulsului laser şi mărită frecvența de 
repetiţie a impulsurilor şi nu urmată calea unei simple măriri a expunerii radiante, 

Distrugerile mecanice, care se pot extinde la adâncimi mari, pot fi produse de ìm- 
pulsurile tranzitorii de presiune, deoarece acestea se propagă ca unde sterice, a căror am- 
plitudine scade invers proporțional cu distanța, față de scăderea exponențială a iradianței 
laser, Experiențele in vitro efectuate de Jansen er al. (19933) au demonstrat că zonele de 


Interacții laser- ţesut 293 


distrugeri mecanice se observă în toate cazurile, dar ating valori excesive pentru laserul 
cu Ho:YAG în regim declanșat. La polul opus se situează ablația în aer cu laserii cu 
excimeri, care asigură o suprafață netedă. Totuşi, ablaţia în mediu lichid produce 


distrugeri mecanice mari în pereţii craterului. 

Powell et al. (1993) au analizat distrugerile 
produse de laser în ochiul uman. O reprezentare a 
energiei laser pentru distrugeri minime în funcţie 
de durata impulsurilor relevă două regimuri, după 
cum se observă în figura 5.111: 

a) un regim de difuzie sau disipaţie, în care ener- 
gia impulsului este aplicată pe o durată mai mare 
decât timpul caracteristic pentru difuzia căldurii în 
retină. Energia de distrugere critică creşte liniar pe o 
scară logaritmică în funcție de durata impulsului; 

b) un regim adiabatic, în care energia impul- 
sului este transmisă mult mai rapid decât timpul 
caracteristic pentru difuzia căldurii. Aici energia 
de distrugere este independentă de durata impul- 
sului, până la limita impulsurilor de nanosecunde. 

În regimul impulsurilor ultrascurte, datele ex- 
perimentale arată că pragul de distrugeri minime în 
funcţie de energia impulsului este cu două ordine 
de mărime mai coborât decât în regimul adiabatic. 
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Fig. 5.111. Dependența pragului de 
distrugere a retinei în funcție de durata 

impulsului. Curba arată limitele de 
siguranță laser ale standardului 
Comisiei Electrotehnice Internaţionale 
(Powel et al. 1993). 


Se pare că iradianțele mari de vârf şi nu energiile mari produc distrugerile anormale la 
impulsuri foarte scurte (iradianțele de vârf pot atinge 10° W/cm?). O explicaţie posibilă a 
dependenţei de iradianța de vârf este focalizarea neliniară perpendiculară pe fascicul 
(colapsul fasciculului). Colapsul reduce aria fasciculului cu un factor de aproximativ 100. 
În consecință, acest proces măreşte iradianța incidentă şi deci potențialul de distrugere. 
Teoriile existente ale colapsului şi undelor neliniare permit prezicerea combinațiilor între 
energia de prag şi durata impulsului laser la care intervine colapsul. 

Cea mai simplă estimare a energiei totale depozi- 
tate de fasciculul laser pentru atingerea pragului de 
distrugere este Jr (Laufer 1983). Această expresie a 
fost utilizată pentru a evalua energia necesară în vede-! 
rea atingerii pragului de distrugere la suprafața țesu- 
tului pentru diferite durate de expunere (figura 5.112). 

Pentru coeficientul de absorbție al țesutului s-a ales 
valoarea 44 = 767 cm” (apropiată de coeficientul de ab- 
sorbție al apei la lungimea de undă a laserului cu CO»). 
Au fost utilizate următoarele valori pentru proprietăţile 
termofizice ale țesutului: K = 4,2:10” W/em:K, 
C, = 3,117 gK şi p= 1,05 g/cm’. anra rapie; 
zentând pragul de distrugere a țesutului pentru limita j i; 
superioară i a a fi 639 °C. Deşi alegerea e TAR, peria Ron prag 
acestei temperaturi este arbitrară, ea poate fi justificată e igirugare arangho curata 

; : impulsului laser. Linia continuă 
de temperatura mare de la suprafaţa țesutului înregis- - reprezintă limita superioară, în 
trată în chirurgia laser (vezi $ 5,4.4.1). Temperatura timp ce linia întreruptă indică 
pentru pragul de distrugere corespunzând limitei infe- limita inferioară (Laufer 1983). 
rioare a fost stabilită a fi 100 °C, cu Cp = 36,02 J/g:K. 


“Expunerea radiantă [J/cm?] 
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Curba superioară din figura 5,112 arată energia pentru pragul de distrugere la o 
expunere cu un singur impuls în funcție de durata impulsului laser. Pentru impulsuri mai 
scurte de 1 ms, această energie este independentă de durata impulsului laser. Pentru 
impulsuri mai lungi, energia pentru pragul de distrugere creşte rapid. Această creştere 
este datorată conducției căldurii, care transferă energia din zona expusă spre zonele în- 
conjurătoare. Curba inferioară, care reprezintă limita inferioară a energiei pentru pragul 
de distrugere, creşte de asemenea pentru impulsuri mai lungi de 1 ms, dar cu o rată mai 
mică (creştere datorată de asemenea conducției căldurii). Deoarece conducţia este meca- 
nismul major responsabil pentru transferul căldurii din zonele expuse spre țesutul încon- 
jurător şi deoarece căldura este cauza majoră a distrugerii secundare, este de dorit să se 
lucreze cu impulsuri mai scurte de 1 ms, unde conducția căldurii este minimizată. 


5.4.5.5.1. Studii histologice 


Examinarea microscopică a inciziilor produse în țesut (piele) cu laseri din infraroşu 
(CO, şi Er:YAG) a arătat diferențe semnificative ale distrugerilor termice laterale de-a 
lungul pereților craterelor realizate în diferite straturi ale țesutului (Frenz er al. 1991b). 
Independent de lungimea de undă utilizată, pot fi distinse în corium două zone afectate 
termic: zona de coagulare şi zona de tranziţie. Spre deosebire de corium, stratul subcuta- 
nat de muşchi prezintă o creştere de aproximativ trei ori, a zonei de distrugere. Această 
extindere laterală importantă a țesutului muscular distrus poate fi clasificată din punct de 
vedere microscopic în cinci zone, cu modificări structurale diferite. Iată care sunt aceste 
zone în stratul de muşchi subcutanat după tratamentul cu laserul cu CO}. 

Prima zonă (1), cu o grosime de până la 50 um, are un aspect complet omogen şi pre- 
zintă pierderea birefringenţei. Nu pot fi distinse detalii celulare nici chiar prin micro- 
scopie electronică. Fibrele musculare sunt omogenizate în, totalitate şi nu pot fi iden- 
tificate membrane celulare. Cuantificarea extinderii acestei zone este dificilă, deoarece nu 
apare întotdeauna şi nu are o grosime uniformă sau o, distribuţie simetrică de-a lungul 
pereţilor craterului. În regimul de funcționare în impulsuri a laserului nu a fost observată 
carbonizarea. NAT 

A doua zonă (IT), cu grosimea de până la 250 um, este compusă din punct de vedere 
histologic din celule musculare intacte, dar cu o laminare concentrică a benzilor Z. Cu 
toate acestea, microscopia electronică de înaltă rezoluţie indică dizolvarea în totalitate a 
mitocondriilor şi distrugerea severă a nucleelor. 

Zona a Il-a (grosime 150-200 um) arată, ca şi în zona I, fibre musculare rupte, 
Totuşi, compararea ultrastructurală a relevat un tablou diferit. Membrana de bază este 
prezervată, iar mitocondriile sunt umflate, dar cu membranele exterioare intacte. 

Celulele din zona adiacentă IV, zona cu cea mai mare extindere (până la 1 300 um) 
prezintă un aspect similar, Filmentele de miozină sunt vizibile numai parțial, rezultând 
striația lor transversală, ` TROVA 

Celulele musculare din zona a V-a, cea mai îndepărtată de marginea craterului, par 
nemodificate la rezoluţia microscopiei obișnuite. Totuşi, ultrastructura acestor celule 
arată o periodicitate diminuată a sarcomerelor şi mitocondrii parțial umflate. 

Înlocuirea laserului cu CO» cu laserul cu Er:YAG pentru secționare arată aceeaşi 
împărțire calitativă a distrugerilor musculare în cinci zone, dar grosimea totală a fiecărei 
zone modificate este mult mai mică, din cauza adâncimii de penetrare optică de zece ori 
mai mică. Rezultatele determinărilor extinderilor laterale ale zonelor distruse termic de-a 
lungul inciziilor laser în piele sunt sintetizate în tabelul 5.29 (Frenz er al. 1991b). 
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Tabelul 5.29. Extinderea zonelor de distrugere termică determinate histologic, după incizia laser 


OI a 0 E LE 


Laser Er:YAG Laser CO, 
Corium 
Zona coagulată (42 + 3) um (102 + 16) um 
Regiunea de tranziţie (125 + 50) um (375 + 52) um 


Muşchi subcutanat 
Zonele de distrugere I - IV (432 + 365) um (1 800 + 200). um 


Aceste rezultate au fost comparate cu cele obținute într-o cameră termică, pentru a 
vedea dacă distrugerile țesutului sunt datorate în exclusivitate efectelor termice. Expe- 
riențele au fost efectuate la temperaturi în camera termică de 53-150 °C, durata expunerii 
la temperatură constantă fiind 160 s. Această durată de expunere a garantat că tempera- 
tura lichidului înconjurător a fost atinsă în oricare punct al eşantionului de țesut. Compa- 
rația țesuturilor la nivel microscopic conduce la două concluzii de interes. 

(i) Dacă eşantioanele sunt încălzite până la 65 °C, celulele musculare prezintă un as- 
pect intact, comparabil cu zona V. Pe de altă parte, epiteliul este complet coagulat, iar co- 
lagenul este coagulat numai parțial. Aceasta corespunde situaţiei distrugerilor întâlnită în 
regiunea de tranziţie în corium după tratamentul laser. Din punct de vedere microscopic, 
susceptibilitatea termică a muşchiului este mai scăzută decât cea a coriumului. 

(ii) Celule musculare încălzite până la temperatura de 150 °C nu prezintă o structură 
comparabilă cu cea din zona III. În consecință, structura cu rupturi nu poate fi indusă de 
temperatură, ci pare a fi de origine mecanică. 

Rezultatele studiului de mai sus arată că în cazul secționării pielii până la adâncimea 
la care mușchiul subcutanat este afectat, extinderea laterală a distrugerilor termice 
produse în corium diferă substanţial de cele din țesutul muscular. "Distrugerile termice de 
peste trei ori mai mari produse în țesutul muscular subcutanat nu poate fi explicată prin 
susceptibilitatea termică mai ridicată a celulelor musculare. Forţele mecanice cauzate de 
presiunea de recul a moleculelor vaporizate joacă un rol important în procesul de ablație a 
țesuturilor moi. Ele conduc în zona frontierei de fază la o deplasare radială a materialului 
lichefiat în afara regiunii iradiate şi la expulzarea lui în afara craterului. În funcție de 
rezistența mecanică şi proprietăţile elastice ale materialului, diametrul craterului produs 
creşte până la de câteva ori faţă de diametrul fasciculului laser (Frenz er al. 1989). Cu cât 
materialul este mai moale, cu atât acest efect este mai pronunțat şi conduce la eficiențe 
mai mari în procesul de ablație. 

Pentru iradianțe laser mari, procesul de ablaţie se încadrează în regimul în care apar 
instabilitățile mecanice. Ele sunt puse în evidență de variațiile spațiale importante ale 
diametrului craterului, care sunt mai pronunţate cu cât elasticitatea materialului este mai 
mare şi cu cât vâscozitatea materialului țintă este mai mică. Ca rezultat, materialul 
lichefiat fierbinte rămâne capturat în aceste cavităţi şi reprezintă în esență sursa secundară 
de căldură pentru distrugerile termice. Aşa se explică creşterea puternică a distrugerilor 
create în țesutul muscular de laserul cu Er:YAG cu iradianță mare. 

Când materialul supus ablaţiei are o structură compozită, adică este compus din țesuturi 
cu elasticităţi diferite, ca de exemplu pielea sau corzile vocale, este de aşteptat să se creeze 
© regiune extinsă de distrugeri în țesutul moale, Modificarea elasticității cauzează o dis- 

continuitate în diametrul craterului la frontieră materialului. Diferenţele în diametrul crate- 
rului sunt mărite în plus de vaporizarea țesutului lichefiat, care este ejectat pe direcția fasci- 
culului Jaser, Aceasta determină o dinamică de ejecție ineficientă şi reprezintă un motiv în 
“plus ca materialul lichefiat să rămână capturat în cavitatea craterului. 
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Pentru a micşora distrugerile în țesuturile cu structură compozită și în stratul muscular 
adiacent este necesar să se evite producerea de cavități mari. Aceasta va permite ejectarea 
celei mai mari părți din țesutul lichefiat în afara craterului, În practică acest lucru se ` 
realizează prin aplicarea de impulsuri laser succesive cu durată mică şi energie coborâtă. 

Prezentăm în continuare alte caracteristici ale distrugerilor produse în diverse țesuturi 
cu laseri ce emit în infraroșu. 

Könz et al. (1994) au studiat distrugerile produse în cornee cu laserii Er:YAG, 
Er:YSGG şi Ho:YAG. Extinderea țesutului distrus termic este aceeaşi pentru laserii cu 
Er:Y AG şi Er:YSGG: 8-45 um şi 2-10 um, pentru laserii în regim de oscilație liberă (im- 
pulsuri lungi, 200 us) şi respectiv pentru laserii în regim declanșat (impulsuri scurte, 100 ns). 
Rezultate similare (16 um pentru À = 2,94 um şi 39 um pentru A = 2,79 um în cazul tp = 200 us 
şi respectiv 2-6 um pentru ambele lungimi de undă în cazul 7, = 100 ns) au fost obţinute de 
Ren er al. (1992a). Zonele de coagulare induse de laserul cu Ho:YAG au grosimea de 
200-600 um pentru regimul de oscilație liberă şi 40-80 um pentru regimul declanșat. 

Distrugeri termice minim posibile sunt de aşteptat dacă, pe durata impulsului laser, 
căldura nu difuzează în afara stratului de țesut încălzit direct de radiaţia laser. Dacă se 
presupune un coeficient de absorbţie al corneei similar cu cel al apei la 3 um, se obţine o 
lungime de difuzie termică egală cu adâncimea. de penetrare optică a radiaţiei incidente 
numai dacă se -aplică impulsuri cu durată mai scurtă decât câteva microsecunde. Acest 
lucru se corelează cu observaţia că extinderea zonei de distrugere termică pentru radiația 

„de 3 pm este similară cu adâncimea de penetrare optică pentru impulsurile laser de 100 ns 
în regim declanşat. ; 

„Pe baza considerațiilor de mai sus, distrugerea termică produsă cu laserul Er:YSGG ar 
trebui să fie dublă. față de laserul Er:YAG, datorită coeficienţilor. de absorbție în apă 
diferiţi. Totuşi, extinderea zonei de modificare termică este aproximativ egală pentru 
ambii laseri. O explicație, posibilă pentru această discrepanță între teorie şi experiment 
poate fi oferită de comportarea, dinamică a coeficientului. de absorbţie în apă, datorită 

creşterii temperaturii pe durata procesului de ablaţie (vezi $ 4.1.1.7.1 şi $ 5.4.5.1.4). 

„Dacă durata impulsului este mai lungă decât timpul de difuzie termică, intervine o 
difuzie termică semnificativă pe durata impulsului, rezultând o creştere a volumului de 
țesut încălzit. Drept urmare, se înregistrează o zonă mai mare de țesut distrus termic în 
apropierea marginilor craterului de ablaţie. . .. a ; 

Pentru laserul cu Ho:YAG, difuzia,termică poate fi neglijată dacă durata impulsului 
laser este mai scurtă de aproximativ 20 ms. Cum această condiţie este satisfăcută atât 


80 - pentru impulsurile scurte. (100, ns), cât şi pentru 
E 50 "impulsurile lungi (200 us), extinderea zonei de dìs- 
2 trugere termică, ar trebui să fie limitată la adân- 
g 40 cimea de penetrare optică. Acest lucru este adavă- 
2 20 rat pentru regimul de oscilație liberă, în care zonele 
j: de distrugere au grosimi de până la 500 um. Totuşi, 


„0 0 50 100 150 ' 200 în cazul impulsurilor scurte caracteristice regimului 


Expunerea radiantō [J/cm] - declanșat, extinderea zonei de distrugere termică 
este. mult mai mică decât adâncimea de penetrare 
prea Cit RU tis optică, Acest rezultat neaşteptat nu a fost explicat 

Er:YSGG în regim de oscilație liberă mirele. pentru moment, A 
în funcţie de expunerea radiantă laser n cazul laserilor cu erbiu în regim declanşat, 
(Konz er al.1994), amplitudinea presiunii creşte liniar cu expunerea 
radianță a laserului (figura 5.113). În funcţie de 


Fig. 5.113, Amplitudinea presiunii în 
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expunerea radiantă, se pot atinge presiuni de până la 10 kbar. Undele de compresie induse 
de laser se propagă în cornee cu viteza sunetului. Deoarece umoarea apoasă, care se gă- 
seşte în spatele corneei, are o impedanţă acustică mai mică decât corneea, unda de com- 
presie devine o undă de rarefiere şi poate desprinde endoteliul. 

Secţiunile histologice prin eşantioanele de cornee care prezintă distrugerea endote- 
liului indusă de laser relevă o dilatare a stromei adiacente membranei Descemet. O mică 
distrugere a endoteliului provoacă un dezechilibru osmotic şi deci absorbția apei în stro- 
mă. Aceasta poate rezulta în umflarea stromei, care modifică proprietăţile de culoare ale 
mănunchiurilor de colagen. Ablaţia cu impulsuri laser de 200 us determină presiuni mai 
coborâte, elimină distrugerile mecanice ale endoteliului şi nu modifică stroma adiacentă 
membranei Descemet. 

Aşadar, extinderea zonei de distrugere termică rezultată în urma ablaţiei corneei poate 
fi redusă drastic prin scurtarea duratei impulsurilor laserilor Er:YAG, Er:YSGG şi 
Ho:YAG. Totuşi, în regimul de funcţionare declanşat pot apărea. distrugeri mecanice 
semnificative, induse de amplitudini ale presiunii considerabil mai mari. 

Frenz et al. (1996a) au studiat ablaţia meniscului sub apă cu laserii Er:YSGG şi 
Ho:YAG. Vârful imersat al fibrei optice cu diametrul miezului de 400 um a fost plasat 
perpendicular pe suprafața meniscului la o distanță de 1 mm. Energia impulsului laserului 
cu Er:YSGG a fost de 100 mJ, rezultând o expunere radiantă la vârful fibrei de 79,6 J/cm’. 
În cazul laserului cu Ho:YAG, energia a fost reglată la 1 J, ceea ce corespunde unei 
expuneri radiante de 796 J/cm’. Deşi energia impulsului laserului cu Er:YSGG a fost de 
zece ori mai mică decât cea a laserului cu Ho:YAG, adâncimea inciziei a fost semni- 
ficativ mai mare (1800 um față de 400 um). Diferă de asemenea semnificativ şi forma 
craterelor. Craterul produs cu laserul Er:YSGG are o suprafață relativ netedă, cu o zonă 
de distrugere termică medie de 50 um. La anumite adâncimi, zona de distrugere se extin- 
de radial ceva mai mult față de zona de coagulare uniformă de aproximativ 100 um. 

Zona de distrugere provocată de laserul cu Ho:YAG se extinde până la 1 mm în afara 
craterului şi poate fi împărțită în două regiuni. Prima regiune (cu grosimea de aproxi- 
mativ 400 um) constă din țesut cu rupturi superficiale şi ţesut coagulat. Cea de-a doua re- 
giune (cu grosimea de până la 600 um) este caracterizată de o colorare eozinofilică mărită 
şi de o pierdere a birefringenței în microscopia de polarizare. 

Spörri et al. (1994) au investigat şi comparat efectele diferitelor tipuri de laseri (CO;, 
Ar, Er:YAG, Er:YSGG şi Ho:YAG) asupra unor ţesuturi (ovar şi uter) şi au determinat 
zonele de distrugere termică în condiţii comparabile. Iradierea laser s-a realizat cu un 
laser în undă continuă (argon) şi patru laseri în impulsuri, cu lungimi de undă cuprinse între 
vizibil (488 nm) şi infraroşu mijlociu (10,6 um). Laserul în undă continuă emite o putere de 
1 W, iar laserii cu funcționare în impulsuri generează impulsuri cu durata de 200 us, la o 
frecvență de repetiție a impulsurilor de 10 Hz. Radiația laser a fost aplicată pe țintă fie prin 
procedura fără contact (focalizarea radiaţiei cu o lentilă adecvată), fie prin procedura prin 
contact (transmisie prin fibre optice, cu vârful în contact direct cu ținta). 

In cazul procedurii fără contact, ablația cu laserul cu CO, şi cu laserul Er:YSGG pro- 
duce cratere adânci şi înguste, cu o zonă de distrugeri relativ mică (= 80 um), constând în 
principal din vacuole. Craterele produse cu laserul Er:YAQ sunt însoțite de o zonă de 
distrugeri extrem de mică, cu grosimea < 40 Hm, fără vacuole. Spre deosebire de aceşti 

laseri, craterele produse cu laserul Ho:YAG au o adâncime mică, cu o zonă pronunțată de 
țesut modificat termic. Această zonă este caracterizată de o colorare amfofilică crescută, 
vacuolizare şi pierderea aspectului natural al nucleului, 

“Cele trei. valori maxime care caracterizează craterul produs în ţesut, lărgimea şi 
adâncimea craterului, precum şi zona de distrugere adiacentă, sunt prezentate în figura 
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5.114. Deoarece are loc o penetrare completă a țesutului în cazul celor doi laseri cu erbiu, 
nu este posibilă determinarea adâncimii absolute de incizie. 


k Procedura fară contact O comparaţie a leziunilor produse în 
2000 ambele țesuturi (ovar și uter de porc) prin 
lpm) Foo} 1780 procedura fără contact arată că independent 
a de lungimea de undă a laserului şi de 

1200 energia utilizată, uterul prezintă incizii de 

e două ori mai adânci decât ovarul. Motivul 


poate fi neomogenitatea țesutului ovarian, 
care determină efecte mecanice nedorite, 

/ Z / similare cu cele întâlnite în cazul pielii. 
2 __Er:YAG _Er:YS66 Ho:YAG Procedura prin contact a condus la 
Blâţime Dadâncime zona de distrugere! , : 7 da 
următoarele rezultate. Histologia uterului şi 


Fig. 5.114. Procedura fără contact: lăţimea, ovarului a prezentat aceleași modificări 
adâncimea şi zona de distrugere maxime ale Calitative şi cantitative în urma iradierii cu 
leziunilor în țesut după incizia uterului cu laserul Ho:YAG (1 J), prin ambele proce- 
laserul (1 J, 104 J/cm’) (Spörri et al. 1994). duri de iradiere. Pentru laserii cu erbiu se 
observă o creştere de două ori mai mare atât în lărgimea craterului, cât şi în extinderea 
zonei de distrugere termică față de procedura fără contact. Acest lucru se datorează 
distrugerii vârfului fibrei şi deci a deteriorării puternice a transmisiei fibrei. Țesuturile 
iradiate cu laserii cu argon şi holmiu au prezentat efecte tisulare identice pentru ambele 
Procedura. prin contact tipuri de țesut, cu o zonă de distrugere de 
aproximativ 250 um. Această zonă este 
caracterizată de un strat superficial carbo- 
nizat, o vacuolizare distinctă şi o zonă de 
coagulare adiacentă puternic bazofilă. Spre 
deosebire de specimenele tratate cu o ener- 
gie totală de 1 J, leziunile în ţesut arată un 
ol A Z aspect diferit la aplicarea energiei de 5 J 
Argon  Er:YAG Er:YS66 Ho:YAG față de rezultatele obținute prin procedura 
Mlâţime  Dadâncime Mgjsiru ger fără contact. Adâncimea craterelor rămâne 
Ta neschimbată, în timp ce lărgimea inciziei 
Fig. 5.115. Procedura prin contact: lățimea, laser, indiferent de lungimea de undă utili- 
adâncimea şi zona de distrugere maxime ale  zată, creşte cu un factor de doi. Cele trei 
leziunilor în țesut după incizia uterului cu valori maxime ale leziunilor în țesut sunt 
„laserul (5 J) (Spörri et al. 1994). prezentate în figura 5.115. 

Extinderea zonei de distrugere cauzată în ambele tipuri de țesut de radiaţia laserilor 
cu erbiu este cu cel puţin un factor de doi mai mare dacă se aplică o energie de 5 J în 
procedura prin contact față de cea fără contact (160 um pentru laserul Er:YSGG). 
Această creştere importantă a zonei distruse nu a fost observată la iradierea cu laserul 
cu holmiu, 

Adâncimea de penetrare optică a laserului cu argon în țesuturile cu vascularizare 
minimă este de până la câţiva centimetri, care poate conduce, la aplicarea unor energii 
mari, la distrugeri în profunzimea țesutului, fără distrugeri evidente la suprafața sa. Acest 
efect secundar nedorit este imposibil la iradierea cu laserul cu holmiu. Aici mărimea 
distrugerii produsă în țesut poate fi determinată în orice moment, deoarece factorul 
determinant pentru procesul de interacţie este conţinutul de apă din tesut, 

În cazul laserului cu Nd:YAG, dimensiunile leziunilor produse în miocard au fost 
simulate de Splinter er al, (1992) prin metoda Monte Carlo, Adâncimea (zp) şi raza. (ra) 
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leziunii histologice cresc liniar cu energia impulsului laser. S-au utilizat două metode 
experimentale: iradierea laser fără contact cu un spot având dimensiunea de 5 mm (I) şi 
cu o fibră cu diametrul de 400 um în contact (II). Au fost studiate țesuturile normale (A) şi 
țesuturile fotocoagulate (B). Rezultatele dimensiunilor leziunilor în funcție de valorile ex- 
punerii radiante locale în țesut Fo [J/cm?] au fost următoarele: IA: r4 = 0,9 + 470/Fo; 
IB: ra = 2 + 310/Fo; IIA: zp = 4 + 200/Fo; r4 = 4 + 400/Fo; IIB: -zp = 3,5 + 118/Fo; 
ra= 3,5 + 250/Fo. 

Natura distrugerilor produse de laserul cu excimer ArF ce emite în ultraviolet (193 nm) a 
fost investigată în cazul ablației stratului superficial al pielii, stratum corneum (s. c.) (Flotte er 
al. 1990, Yashima et al. 1991). Interacţia impulsurilor acestui laser cu țesuturile produce 
ruperea directă a legăturilor intermoleculare şi ejecția produselor de ablaţie la viteze 
supersonice, deoarece fotonii cu energie mare sunt absorbiți într-un volum de ţesut 
extrem de mic şi sunt aplicaţi într-un timp foarte scurt (Srinivasan 1986, Puliafito et al. 
1987b). Această interacție produce unde acustice în țesuturile biologice (Srinivasan er al. 
1987). Distrugerile cauzate de undele acustice induse de laserul cu ATF au fost observate 
în cornee (Marshall er al. 1985) şi piele (Watanabe er al. 1988). 

Distrugerile produse de laserul cu excimer ArF la distanță faţă de locul de ablație au 
fost atribuite efectelor fotoacustice, pe baza argumentelor privind propagarea undelor 
acustice, a energiei termice şi a radiaţiei laser în țesuturile biologice: 1) adâncimea de pe- 
netrare a radiaţiei de 193 nm este de numai 1,5 um; 2) fotoprodusele reactive nu difu- 
zează prea adânc în dermă; 3) extinderea distrugerilor depinde de iradianță şi nu de ener- 
gia totală; 4) efectele sunt imediate. 

Pentru a confirma că aceste distrugeri se datorează undelor acustice, Yashima et al. 
(1991) au investigat efectul confinării inerțiale asupra distrugerilor în țesut. Condiţia de 
confinare inerțială se obţine prin aplicarea pe suprafața s. c. a unei pelicule de apă, care 
modifică condiţia de frontieră pentru ablaţie de la o suprafață liberă la o suprafață cu 
constrângeri (adaptarea indicilor de refracție). Această condiție poate mări semnificativ 
eficiența generării undelor acustice induse de laser. Efectul apei asupra parametrilor laser 
este neglijabil deoarece apa absoarbe foarte puţin la această lungime de undă. 

Ablaţia parţială a s. c. cu energii laser înalte şi coborâte a produs îndepărtarea unor 
porţiuni din s. c. şi a lăsat un strat modificat ce a măsurat 1,6-5,0 um la baza craterului de 
ablaţie. Modificarea țesutului constă într-o zonă fină de material roz (microscopie în 
lumină), sau material amorf (microscopie electronică de transmisie). Ablația completă a 
s. c. s-a realizat cu 100 de impulsuri cu expunerea radiantă de 60 mJ/cmê sau 20 de im- 
pulsuri de 160 mJ/cm?. Când se produce ablaţia completă sau aproape completă a s. c., 
se înregistrează modificări dramatice ale țesutului. În epidermă se observă o zonă 
superficială de material cu vacuole. Celulele epidermei din vecinătate apar comprimate, 
cu o densitate mărită a citoplasmei şi nucleului, organitele citoplasmatice fiind dificil 
de identificat. 

Sub acest strat comprimat, celulele epidermei prezintă transparența centrală a nuclee- 
lor lor, condensarea periferică a cromatinei şi producerea de vacuole citoplasmatice. 
Distrugerile se extind și în dermă. Fibroblastele, celulele endoteliale şi pericitele prezintă 
de asemenea transparență centrală, condensarea periferică a cromatinei nucleare şi produ- 
cerea de vacuole citoplasmatice. Nu s-au observat distrugeri de colagen sau în lamina 
bazală, distrugerile limitându-se numai la componentele celulare. Pentru 60 mJ/em2 şi 

150 de impulsuri, cele mai profunde celule distruse s-au observat la 88 um, iar pentru 
160 mJ/cm? şi 20 de impulsuri, distrugerea celulelor se extinde până la 220 um. Rezul- 
tatele sunt prezentate schematic în figura 5.116. 
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Fig. 5.116. Reprezentarea schematică a distrugerilor ca urmare a 
ablației pielii cu laserul ArF. În stânga, distrugerile produse la 
ablația țesutului cu 160 mJ/cm?, iar în dreapta, distrugerile 
produse la ablația țesutului cu 60 mJ/cm? (Flotte et al. 1990). 


Există mai multe mecanisme posibile de distrugere. Distrugerile observate nu se 
datorează efectelor termice, deoarece temperatura acestor zone poate fi mărită cu cel mult 
câteva grade. Efectele ar putea fi cauzate de interacția directă a fotonilor cu celulele. Acest 
lucru este improbabil, deoarece adâncimea de penetrare la 193 nm este sub 1 um (pentru 
cornee, 4a = 39 900 cm"! şi = 0,25 um) şi deci radiaţia laser nu pătrunde până la zonele 
distruse. Efectele ar putea fi datorate de asemenea unui produs fotochimic solubil, care se 
formează la suprafaţă în timpul iradierii şi care difuzează spre celulele din profunzime. 
Distanţele de 88-220 uim sunt totuşi mari pentru ca speciile reactive să poată difuza. În plus, 
deoarece biopsiile sunt luate imediat după iradiere, efectele ar trebui să apară imediat. 
Totuşi, modificările morfologice atribuite mecanismelor fotochimice de distrugere se dez- 
voltă pe parcursul mai multor ore şi nu secunde ca în experiențele descrise mai sus. 

Distrugerile provocate în țesut sunt profunde, depind de iradianţă şi nu de energie şi 
au efecte imediate. Energia totală la expunere radiantă coborâtă a fost de 9,0 J/cm? (150 

impulsuri x 60 mJ/cm*), iar la expunere radiantă mare a fost de 3,2 J/cm? (20 impulsuri x 
160 mJ/cm?). Aceste observaţii sunt consistente cu mecanismul fotoacustic de distrugere. 
Efectul confinării inerțiale-asupra: distrugerilor fotoacustice induse de laserul cu excimer 
ATF a fost studiat la ablaţia parțială sau completă a s. c. cu 12 şi respectiv 24 de impul- 
suri, având o iradianță de (150 mJ/cm?)/14 ns = 1,1:107W/cm? la suprafața țesutului. 

Ablaţia parţială a s. c. în aer.nu a produs distrugeri, în timp ce ablația parțială prin 
intermediul peliculei de apă este însoțită de distrugerea pielii până la o adâncime medie de 
(114 + 8,8) um. În primul caz, structura laminară a's. c. a permis atenuarea undelor acustice. 

Ablația completă a s. c. în aer și în apă a produs zone de distrugere ce au măsurat 
(192,2 + 16,2) um și respectiv (293,0 + 71,6) um. Adâncimea mai mare a distrugerilor în 
prezența confinării inerţiale asigurată de pelicula de apă susține puternic mecanismul 
fotoacustic de distrugere. Expansiunea termoelastică şi reculul mecanic sunt responsabile 
pentru generarea undelor: acustice, deoarece formarea plasmei este improbabilă până la 
iradianţe de 10” W/cm? (vezi $ 5.6.7). 

Distrugerile observate la ablaţia parţială a s. c. furnizează dovada că distrugerile foto- 
chimicemu reprezintă un factor semnificativ în distrugerile din profunzime, deoarece s. c. 
rămas joacă rolul unei bariere parţiale în calea difuziei produselor fotochimice. Studiul 
prezentat mai sus a demonstrat că undele de presiune sunt responsabile pentru distrugerile 
din profunzimea țesutului la ablaţia cu laserul Ark şi deci efectele fotoacustice trebuie 
avute în vedere când se folosesc laseri cu putere de vârf mare şi impulsuri scurte, 
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Informaţii suplimentare asupra distrugerilor se obțin prin observarea procesului de 
vindecare a zonelor iradiate cu laserul. Biopsiile luate imediat după iradiere au indicat 
distrugerea citoplasmei şi nucleului din keratocite, a fibroblastelor dermice, a celulelor 
endoteliale şi a pericitelor din vasele sangvine. După 24 de ore, s-a observat necroza epi- 
dermei şi a dermei papilare sub zona de ablaţie laser, cu neutrofile înconjurând şi demar- 
când zona afectată. Zona necrozată s-a desprins după 48 de ore: La 24 de ore de la ira- 
diere s-a observat apariția reepitelizării în epiderma intactă adiacentă locului de ablaţie, 
iar după 7 zile reepitelizarea a fost completă. Secvența de vindecare este similară cu vin- 
decarea rănilor produse de bisturiu. Distrugerile produse de efectele fotoacustice sunt 
semnificative. Celulele nu supraviețuiesc şi răspunsul ulterior al țesutului amplifică gra- 
dul de distrugere. Este posibil ca distrugerea vaselor sangvine să fie critică pentru zona de 
distrugere produsă cu laserul. 

Dacă se compară distrugerile induse de laser cu cele provocate de sursele de căldură 
convenţionale, se observă diferenţe, care sunt dependente de durata impulsului (Polla şi 
Anderson 1987, Kurban et al. 1991). Impulsurile laser cu durata de 2 us ce provoacă 
distrugeri în fibroblaste de. cultură nu au indus proteine stimulate de șocul de căldură 
(HSP — heat shock proteins). Aceste proteine îmbunătăţesc termotoleranța țesuturilor la 
încălzirea ulterioară. Ele au fost studiate în legătură cu hipertermia, ce implică expuneri 
la căldură de minute sau chiar ore. Rezultă deci că stimularea producerii de HSP este mai 
dependentă de durata încălzirii faţă de temperatura de vârf. HSP par a fi rezultatul unei 
reacții de adaptare şi, ca în cazul altor procese de adaptare, perturbaţia trebuie să dureze 
un timp mai îndelungat decât în cazul laserilor. 

Pentru leziunile epidermei pigmentate cauzate în principal de melanocite (număr mai 
mare sau activitate mai intensă), afectarea numai a melanozoamelor cu radiație laser este - 
neadecvată, deoarece celula responsabilă pentru - producerea melanozoamelor rămâne 
neafectată şi continuă să producă. Pentru un tratament eficient, durata impulsului trebuie 
să aibă o astfel de valoare încât melanocitele să fie distruse. Această situație este compa- 
rabilă cu leziunile vasculare, în care cromoforul țintă (hemoglobina) este folosit pentru 
transmiterea căldurii spre structura vizată (vasul sangvin). În cazul leziunilor epidermei 
pigmentate, cromoforul: este melanina, care este folosită pentru a transmite căldura spre 
celulele ce conţin cromoforul, respectiv melanocitele.. 

O problemă: deosebită. O. reprezintă tehnicile histologice care diferențiază. gradul 
modificărilor termice şi termomecanice ale țesuturilor. Cu metodele uzuale de microsco- 
pie în lumină este dificilă discriminarea. diferitelor grade de distrugere termică. Modifi- 
cările induse termic ale birefringenței t țesuturilor reprezintă o tehnică nouă de identificare 
a primelor modificări termice ale țesuturilor şi totodată, un parametru util pentru 
realizarea sistemelor cu reacție în vederea înregistrării în timp real a stării termice şi 
mecanice a țesutului. Modificările birefringenţei indică î începutul şi evoluția apoa a 
denaturării termice pe durata încălzirii țesutului. 

Semnele aparent vizibile, dar imprecise, ale distrugerii termice a țesutului includ des- 
hidratarea, contracția, albirea, ruperea, carbonizarea, combustia şi/sau ablaţia. Cele mai 
precise observaţii ale microscopiei în lumină şi ale microscopiei electronice arată că dis- 
trugerile termice se extind frecvent dincolo de frontierele leziunilor aparente. Câţiva fac- 
tori limitează utilizarea acestor microscoape pentru determinarea extinderii disuugaior 
termice în tesut (Thomsen er al, 1989). 

1) Multe modificări morfologice induse termic sunt subtile şi necesită o mare expe- 
riență din partea investigatorului pentru a obţine date reproductibile. 

2) Reperele morfologice detectabile rapid pentru modificările termice produse in vitro 
la temperaturi în ţesut sub 60 “C nu sunt precise pentru eşantioanele de țesut preparate 
pentru microscopia în lumină. ; 
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3) Unele modificări termice produse în țesut sunt similare cu cele produse de prepa- 
rarea histologică pentru microscopie în lumină. 

4) Microscopia electronică în transmisie identifică distrugerile produse în țesut la 
temperaturi coborâte, dar eşantioanele mici de țesut necesare pentru această tehnică de in- 
vestigare nu permit evaluarea leziunii totale. 

5) Histochimia enzimelor poate releva denaturarea termică la temperatură coborâtă a 
anumitor enzime, dar procedurile de laborator nu sunt sensibile şi reproductibile. 

Thomsen er al. (1989) au observat pierderea birefringenței colagenului la marginile 
leziunilor produse prin ablaţie laser sau prin curenți electrochirurgicali. S-a remarcat de 
asemenea că birefringența datorită formei (vezi § 5.4.1) ce apare natural la mușchiul car- 
diac striat dispare când țesutul este coagulat termic la temperaturi sub pragul de ablaţie. 
Aceste observaţii sugerează că pierderea birefringenţei diferitelor componente ale țesu- 
tului poate furniza un reper histologic nou în identificarea distrugerilor termice. 

Birefringența liniară este o proprietate electromagnetică specifică polarizării materia- 
lelor. Când lumina polarizată liniar se propagă într-un mediu anizotrop liniar, viteza 
luminii în mediu depinde de orientarea câmpului electric al undei călătoare față de axele 
optice ale mediului. Indicii de refracție ai unui mediu anizotrop pot fi reprezentați de n,, 
m, nz. Pentru un cristal uniaxial, n;  n2 = ns, iar pentru un cristal biaxial, n; £ nz 7 m. 
Dacă axele optice ale mediului sunt ortogonale, este uzual să se înlocuiască indicii infe- 
riori cu cei ai coordonatelor carteziene standard (n, ny, nz). Axele optice ale colagenului 
sunt ortogonale, astfel că se vor folosi indicii inferiori cartezieni. 

Dacă lumina polarizată liniar este. introdusă într-un mediu anizotrop, componentele 
ortogonale ale câmpului electric vor prezenta indici de refracție diferiți, presupunând că 
planul de polarizare al luminii incidente nu este paralel cu una din axele optice ale me- 
diului. Deoarece componentele ortogonale ale câmpului electric călătoresc cu viteze dife- 
rite, componentele câmpului prezintă o deplasare de fază una față de alta. Deplasarea de 
fază, 6), poate fi reprezentată de (Maitland şi Walsh 1997); 
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unde 6, este deplasarea de fază între polarizările liniare ortogonale ce se propagă [rad], d 
este grosimea eşantionului [um], 47 este diferența indicilor de refracție între două axe 
optice într-un eşantion anizotrop, iar c este viteza.luminii în vid [um]. Metoda traditio- 
nală pentru cuantificarea deplasării de fază cauzată de un mediu birefringent este anularea 
manuală a deplasării de fază indusă în mediu cu un alt cristal anizotrop calibrat, cu 
deplasare de fază variabilă (tehnica compensării de fază). .. 

În afară de birefringenţa intrinsecă a moleculelor, unele țesuturi (corneea de exemplu) 
prezintă şi o birefringență datorită formei, deoarece fibrilele colagenului sunt orientate 
longitudinal în lamele şi indicele de refracție global al fibrilelor (1,47) diferă de cel al 
substanței de bază dintre fibrile (1,36), Viteza de propagare a luminii este mai mică 
pentru lumina polarizată paralel cu legăturile chimice, cauzând bireftingenţa intrinsecă, 
ca şi lumina polarizată paralel cu direcția fibrilelor, 

Birefringenţa intrinsecă (structurală) se datoreşte anizotropiei moleculare, iar birefrin- 
gența datorită formei este rezultatul alinierii anizotrope a moleculelor (izotrope sau 
anizotrope individual) într-o substanţă de bază izotropă. Birefringenţa intrinsecă şi cea 
datorită formei sunt aditive, deoarece axele lor sunt paralele, Ele contribuie cu 30 % şi 
respectiv 70 % la birefringenţa totală (An = 0,0028) a corneei. O modificare a birefrin- 
genei totale poate reflecta o schimbare a structurii moleculare a colagenului şi o modi- 
ficare a organizării fibrilare, care pot interveni simultan în timpul denaturării termice, 


Conformaţia cu elice triplă a colagenului 
determină proprietăți anizotrope liniare şi circu- 
lare. Astfel, colagenul este o componentă a țesu- 
tului cu birefringență liniară. Colagenul nativ de 
tipul I are o conformare semicristalină uniaxială, 
cu un indice de refracție de-a lungul axei fibrilelor 
mai mare decât indicele de refracție de-a lungul 
oricărei axe ortogonale pe direcția axială. Rezultă 
deci că n; > ny = ny. 

Încălzirea rupe legăturile hidrogenului între 
lanţurile de peptide din molecula de colagen, de- 
terminând curbarea elicei triple de colagen, care 
este rectilinie în mod normal (figura 5.117). Până 
la o anumită temperatură, legăturile între elicele 
vecine rămân intacte; de aceea nu se observă o 
dezintegrare a fibrilelor de colagen. Modificarea 
structurală a moleculelor de colagen reduce bire- 
fringenţa intrinsecă a acestora şi regiunea modi- 
ficată apare mai întunecată în lumină polarizată. Pe 
de altă parte, birefringența datorită formei rămâne 
parțial intactă atâta timp cât fibrilele de colagen nu 
sunt distruse complet (Asiyo-Vogel et al. 1997). În 
părţile cele mai întunecate ale zonei centrale, atât 
birefringența intrinsecă, cât şi cea datorită formei 
sunt pierdute complet, indicând faptul că fibrilele 
au fost distruse total. Această stare este numită 
uneori hialinizare. 

Birefringența ţesuturilor este detectată prin 
iluminarea unui eșantion de ţesut în microscopul 
cu lumină incidentă polarizată la 90°, cu ajutorul 
unui analizor optic plasat deasupra țesutului. 
Thomsen et al. (1989) au studiat birefringenţa nati- 
vă a muşchiului cardiac striat, încălzit in vitro. Bi- 
refringența scade peste 40 °C şi dispare la tem- 
peratura de 42 °C. Această dispariție persistă odată 
cu creşterea temperaturii şi este ireversibilă. Bire- 
fringența dispare în miocardul secţionat cu lama 
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Fig. 5.117. Denaturarea termică ce 
conduce la contracția colagenului. 
Moleculele de colagen normale cu elice 

triplă sunt legate între ele pentru a ~ 
forma o fibrilă de colagen (stânga). 
Când temperatura creşte, legăturile 
hidrogenului între lanţurile de peptide 
se rup, rezultând colapsul elicei triple. 
În domeniul de temperatură pentru care 
legăturile între elicele vecine rămân 
intacte, contracția apare paralelă cu axa 
fibrilelor (mijloc). La temperaturi mai 
mari, hidroliza legăturilor între lanţurile 
de peptide determină dezintegrarea 
completă a structurii fibrilare a 
colagenului şi relaxarea țesutului 
(dreapta) (Asiyo-Vogel et al.1997). 


unui bisturiu sau deformat prin presiune. Frontiera pierderii de birefringenţă este de obi- 
cei netedă la temperaturi mari, dar în jurul temperaturilor de prag se observă o zonă în- 


gustă cu pierdere graduală. 


Birefringenţa scade şi dispare la temperaturi cuprinse între 40 °C şi 43 °C. Experi- 
mentările au arătat că pragul are temperaturi maxime de 42 °C şi 43 °C. Nu se observă 
leziuni majore până la apariţia unui disc pal de culoare cafenie pe suprafață, când mio- 
cardul este expus la temperatura de 45 °C timp de 3 minute. 

Într-o altă serie de experienţe- s-a înregistrat diminuarea intensității birefringenţei în 
colagenul hialinizat prezent în leziunile produse de iradierea laser în vezica urinară 
(Thomsen e al, 1989), Frontiera netă pentru schimbarea de culoare corespunde exact 
graniţei între colagenul coagulat termic şi colagenul fibrilar nedistrus din vezica urinară. 

În miocard, pierderea biretringenței furnizează o indicație clară a limitei distrugerilor 
termice, Nici un alt reper histologic nu poate identifica distrugerea termică a țesutului cu 
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microscopul în lumină, până la hialinizarea colagenului, care începe în jur de 60 0C, Pier- 
derea birefringenței este un criteriu util pentru studierea modificărilor termice în țesut, 
deoarece apare la temperaturi mai scăzute decât alte repere histologice uzuale folosite 
pentru identificarea distrugerilor termice. 


5.4.5.5.2. Modelul bazat pe legea Lambert-Beer 


Există mai multe modele care pot fi folosite pentru predicția adâncimii țesutului distrus 
termic cu impulsuri laser în regim de ablaţie. Presupunerea majoră a acestor modele este că 
există o energie de prag (Fp) depozitată la baza craterului de ablaţie. Toate țesuturile care 
primesc o cantitate de energie mai mare decât valoarea corespunzătoare pragului vor fi 
ablate. Țesuturile în care nu se realizează ablaţia vor fi distruse termic dacă energia care 
este depozitată încălzeşte aceste țesuturi peste o anumită temperatură critică (7,), de 
exemplu 65 °C în cazul țesuturilor bazate pe colagen, cum sunt pielea şi corneea. 

Unul din modele, bazat pe legea Lambert-Beer, prezice distrugerile termice numai din 
distribuția de energie la sfârşitul unui impuls laser scurt. Modelul presupune un coeficient 
de absorbţie 74, constant şi o scădere exponențială a iradianței (expunerii radiante) fasci- 
culului laser ce penetrează în țesut (relaţiile 4.58 sau 5.64). Aceste relaţii sunt valide 
numai dacă coeficientul de absorbţie este mult mai mare decât coeficientul de împrăştiere 
(ceea ce se întâmplă în infraroşu mijlociu, între 2 şi 10 um). 

Să presupunem mai întâi că energia depozitată în ţesut este insuficientă pentru 
inițierea ablaţiei. La prag, energia depozitată pe unitatea de volum este Fp/a. Dacă presu- 
punem în plus că energia necesară pentru ablație este cea corespunzătoare pentru vapori- 
zarea apei de la temperatura corpului (37 °C), atunci IR 25) kJ/cm? (vezi § 5.4.2.1). 
Adâncimea zonei de distrugere termică, zp, se poate estima în felul următor. Relația 
(5.64) se poate rescrie astfel: 

Fis Eu, a 32); (5.228) 

Pentru Fy DA 5 KJ/cm? Şi Ha = 792 cm” (coeficientul de absorbție al apei pentru 
lungimea de undă a laserului cu CO»), astfel încât adâncimea de penetrare optică este 
= 1/ua = 13 um, se poate reprezenta dependența energiei depuse în ţesut în funcţie de 
adâncimea z (figura 5. LB) Cu linie punctată s-a IS DIS asia un calcul alternativ, bazat pe 
Valorile, F pa = 1,666 kJ/cm şi 1/44 = 19 um (Fp > 3,18 J/cm 2), determinate de Walsh er al. 

(19883) pentru ablaţia pielii de cobai cu la- 
Fa | serul CO-TEA. Pentru creşterea temperaturii 
z Sayom de la 31 °C la 65 °C (temperatura la care s-a 
i presupus că intervin distrugerile termice), ener- 
gia depozitată în țesut este 20, = PCT: — To) 
(vezi relația 5.114), adică 142 J/cm°. Această 
valoare este reprezentată în figura 5.18 cu o 
linie întreruptă, Aşadar, rezultă zp = 37 um 
pentru 1/74 = 13 um şi zp = 54 um pentru 
l/a = 19 um, adică zp este adâncimea 
Fig, 5.118, Energia pe unitatea de volum în ţesut la care energia depozitată atinge va- 
depozitată în țesut în regimul fără ablaţie loarea pQr ` 
(Walsh er al, 19888), În cazul în care energia incidentă depă- 
şeşte pragul de ablație, adâncimea zonei de distrugere termică se calculează în mod 
identic, dar aceasta se măsoară de la fundul craterului de ablaţie (vezi desenul inserat în 
figura 5.118), 


Depozitarea de energie Mei, 


Adâneime [pm] 
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Temperatura iniţială calculată ce rezultă din absorbția radiaţiei laserului cu CO» este 
mai mare de 65 *C pentru o adâncime de 40-50 yum în țesutul care nu este ablat, sugerând 
că zona minimă de distrugere are o adâncime de ordinul 40-50 um. Această estimare 
concordă rezonabil cu rezultatele experimentale obținute cu laserul CO-TEA (Walsh er 
al. 19883). 

Acest model simplu de distrugere poate fi generalizat pentru orice țesut în care se 
produce distrugerea termică la o temperatură critică particulară T.. Pentru aceasta se 
apelează la ecuația (5.64), care se rescrie sub forma: 


z= ed) ; (5.229) 
Ha 


Adâncimea zonei de distrugere termică (z = zp) se atinge pentru F, =F; şi F= POM Ha 
adică 


i 79 HaFp 
Zar ZI Ai) T. IT, j| : (5.230) 


Deoarece //aFp = H (relaţia 5.9) este o constantă, formula (5.230) prevede că adâncimea 
zonei de distrugere termică este proporțională cu 1/44. Pentru ablaţia in vivo (To= 37 %C) a 
tesuturilor cu laserul cu CO, (H = 3,4 kJ/cm°) (Ross et al. 1996), se obţine: 

Zp = 2 (5.231) 
că tal 
iar pentru ablaţia țesuturilor cu laserul Er:YAG (H = 10 kJ/em?). (Nishioka şi 
Domankevitz 1990) rezultă: 
degete, (5.232) 
FRYN 

Dacă ablația țesuturilor se realizează in vitro (Tọ = 25 00), cele două formule de mai 
sus dau zp = 3/44, şi respectiv zp = 4,09/ 4a Pentru laserul cu CO» (1/44 = 19 um), rezultă 
Zp = 57 um, pentru laserul cu Ho:YAG (1/4 = 417 um) avem zp = 1 700 um, iar pentru 
laserul cu Tm: Y AG (1/44 =154 um), se obține zp = 629 um. 

Nishioka şi Domankevitz (1990) au măsurat distrugerea termică reziduală în pielea de 
cobai. Pentru laserul cu holmiu, zona distrugerilor termice reziduale nu variază semni- 
ficativ pentru expuneri radiante cuprinse între .100 şi 260 J/cm?, iar adâncimea medie a 
acestei zone a fost (450 + 45) um. În cazul laserului cu tuliu, zona de distrugere termică 
la 89 J/cm” a fost de (374 + 19) um, adică cu puţin mai mică decât cea produsă cu laserul 
Ho:YAG. Aceste determinări experimentale sunt surprinzătoare, deoarece conform ecua- 
tiei (5.230), zona de distrugere termică este invers proporțională cu coeficientul de ab- 
sorbție optică, model adoptat de mulţi autori (Walsh et al. 1988a, Walsh şi Deutsch 
1988b, Furzikov 1987, Partovi er al. 1987, Sinofsky 1986). 

Când se modelează ablaţia țesutului cu laseri din infraroşu, cei mai mulți cercetători 
au presupus că procesul este dominat de încălzirea şi vaporizarea apei. Această presu- 
punere conduce la formula (5.230), adică zona de distrugere termică este invers propor- 
țională cu coeficientul de absorbţie. Deoarece țesutul moale conține 80 % apă, se presu- 
pune că apa şi țesutul au coeficienţi de absorbție similari. Coeficientul de absorbție al 
apei este 24 cm"! la 2,12 um şi 65 cm’ la 2,01 um, ceea ce presupune un factor de 2,7 
între cele două lungimi de undă (Hale şi Querry 1973). Astfel, acest model prezice că 
zona de distrugere termică realizată cu laserul Ho:Y AG ar trebui să fie de 2,7 ori mai 
mare decât cea produsă cu laserul Tm:YAG. Datele experimentale nu concordă cu 
această previziune (raportul între cele două valori este 1,3). 
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Există câteva explicaţii posibile pentru discrepanțele observate între previziunile 
modelului teoretic şi valorile determinate experimental. Cea mai probabilă explicație este 
că procesul de ablaţie este mai complex decât presupunerile simplificatoare utilizate în 
model. De exemplu, proprietățile optice ale țesutului depind de temperatură, efect care 
este neglijat în model. De asemenea, nu se iau în considerație fenomene ca supraîncălzi- 
rea țesutului sub suprafață, îndepărtarea explozivă a țesutului, transferul căldurii pe durata 
ablației, împrăştierea optică, reflexia radiaţiei laser la suprafața țesutului, proprietățile 
mecanice ale țesutului şi piroliza. S-a arătat că proprietăţile optice ale țesuturilor se mo- 
difică semnificativ la ablaţia cu laserul cu holmiu, iar unele modificări sunt cumulative cu 
impulsuri multiple (Nishioka şi Domankevitz 1989a). Deoarece rezultatele experimentale 
reprezintă media pentru 30 de impulsuri laser, aceste efecte pot fi importante. 

Transferul căldurii pe durata ablaţiei este important numai dacă durata impulsului este 
semnificativ mai mare decât timpul de relaxare termică (timpul necesar pentru ca o canti- 
tate importantă de căldură să difuzeze de la locul de impact al fasciculului laser). Timpul de 
relaxare termică se calculează cu formula (5.22), rezultând pentru w = 225 um: 7 = 75 ms 
pentru laserul cu Ho:YAG şi 7= 31 ms pentru laserul cu Tm:Y AG. Durata impulsurilor 

laser este de 250 us, astfel că transferul căldurii pe durata ablaţiei este neglijabil. O altă 
posibilitate este aceea că raportul coeficienţilor de absorbție la lungimile de undă de 
interes este mai mic de 2,7 (dat de proprietăţile optice ale apei), sau că împrăştierea 
este semnificativă. 

Ecuația (5.195) pentru viteza de ablaţie în regim continuu permite calcularea raportului: 

OS (5.233) 

(cunoscut şi sub denumirea de numărul Péclèt, reprezentând produsul între numerele 
Reynolds şi Prandtl), la iradianțe medii ale impulsului de patru ori mai mari decât valorile 
de prag . Pentru laserul cu Er:YSGG rezultă 0,19, iar pentru laserul cu Er:YAG se obţine 
0,18 (Ren er al. 1992a). Faptul că numerele Péclèt sunt aproape egale arată că extinderea 
difuziei termice este aproximativ aceeaşi în ambele cazuri. Se poate conchide că zonele 
de distrugere termică depind de coeficientul de absorbție. Acest lucru este în mare 
adevărat, deoarece raportul coeficienţilor de absorbţie între lungimile de undă ale 
laserilor cu Er:YAG şi Er:YSGG este ~ 1,75, în timp ce raportul între zonele de distru- 
gere corespunzătoare este 2,4. Devierea se datorează probabil formei temporale a impul- 
sului laser, care nu este rectangulară. Ca urmare, iradianța şi astfel viteza de ablaţie şi 
numărul Péclèt nu sunt constante pe durata impulsului. În consecință, zonele de distru- 
gere termică şi pragurile de ablație nu sunt direct proporţionale cu adâncimile de pene- 
trare optică, deoarece trebuie considerată şi difuzia termică cauzată de forma temporală a 
impulsului. Aşadar, deşi acest model pentru estimarea zonelor de distrugere termică oferă 
o descriere calitativă utilă, el nu furnizează valori exacte pentru zp. Totuşi, modelul 
zonelor de distrugere bazat pe legea Lambert-Beer constituie un compromis între acurate- 
te şi complexitatea calculului. 

Un alt model pentru zonele de distrugere termică ia în consideraţie şi difuzia termică. 
Se presupune că întreaga energie rămasă în țesut la sfârşitul impulsului laser este distri- 
buiţă uniform în țesut (figura 5,118). Profunzimea distribuţiei energiei este egală cu ener- 
gia necesară pentru denaturarea țesutului, adică: ; 


FF PQr (5.234) 


sau: 
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Să exemplificăm acest model în cazul ablației cu laserul Er:YAG a unui țesut având 
ua = 9.000 cm"! şi F, = 0,25 J/cm? (Walsh et al. 1989a). Pentru 7y = 25 °C, rezultă zp = 15 um. 
Modelul zonelor de distrugere bazat pe legea Lambert-Beer conduce în aceleaşi condiţii 
la rezultatul zp = 2,9 um. 

Deoarece cel de-al doilea model consideră că întreaga energie termică reziduală este 
depozitată uniform în țesut, acesta prezice o limită superioară a zonei de distrugere 
termică produsă în țesut de un impuls laser scurt în regim de ablație. Rezultatele experi- 
mentale obținute cu laserul Er:YAG în regim declanşat indică zone de distrugere mai 
largi decât cele date de primul model şi mai mici decât valorile prezise de cel de-al doilea 
model. Ambele modele neglijează dinamica procesului de ablaţie, ceea ce impune includerea 
răcirii ablative a țesutului după terminarea impulsului (Rosen şi Popper 1989), ca şi de- 
pendența timp-temperatură a procesului de denaturare dată de integrala Henriques 
(Arrhenius) ($ 5.4.5.5.5). Astfel, chiar şi primul model poate supraestima mărimea zonei 
de distrugere termică. Considerarea fie a răcirii după terminarea impulsului, fie a inte- 
gralei Henriques poate explica de ce s-au înregistrat zone de distrugere mai înguste decât 
cele prezise de modelul bazat pe legea Lambert-Beer. În aceste studii (Loertscher er al. 

1986, Stern et al. 1988) s-au observat zone de distrugere foarte fine numai la expuneri ra- 
diante apropiate de pragul de ablaţie. 

Vom examina în continuare influența duratei impulsului asupra mărimii zonei de dis- 
trugere termică. Impulsurile laser scurte pot abla țesutul asigurând zone minime de distru- 
gere termică. Dacă durata impulsului este mai scurtă decât timpul de relaxare termică al 
țesutului, atunci lărgimea zonei de distrugere va fi minimă (determinată în principal de 
adâncimea de penetrare optică a radiației incidente). Experimental, Walsh er al. (1988a) 
au măsurat distrugerile termice în pielea de cobai cu laserii cu CO}, rezultatele fiind 
prezentate în tabelul 5.30. 


Tabelul 5.30. Efectul duratei impulsului laser asupra zonei de distrugere termică produsă la 
marginea craterului de ablaţie în pielea de cobai cu laserul cu CO, 


Durata impulsului Adâncimea zonei de distrugere 
[us] [um] 
: 2 50 
600 70 
2 000 170 
50 000 750, 


Se observă dependența puternică a extinderii difuziei termice şi deci a distrugerilor 
termice în funcţie de durata impulsurilor laser. Dacă impulsul este suficient de lung, ast- 
fel încât să intervină o difuzie termică semnificativă pe durata impulsului, atunci volumul 
de țesut încălzit va creşte. În consecință, ablaţia țesutului va fi mai puțin eficientă, un 
volum mai mare de țesut va fi încălzit şi zona de distrugere termică va fi mai extinsă. În 
plus, deoarece suprafaţa țesutului care nu este ablată este încălzită mai mult decât țesutul 
situat în profunzime, este de aşteptat ca țesutul de la suprafață să fie distrus mai puternic. 
Au fost observate regiuni cu carbonizare la suprafață numai când impulsul laser a avut o 
durată mai lungă de 2 us. Rezultă aşadar, că folosirea impulsurilor laser scurte reduce 
sarcina termică în țesuturile care nu sunt ablate şi micşorează extinderea şi severitatea 
distrugerilor la marginile craterului de ablație. 

Tabelul 5.31 indică lungimea de undă, coeficientul de absorbție, adâncimea de pene- 
trare optică (6 = 1/44), timpul de relaxare termică (r = 1/(44a ka)), pragul de ablaţie 
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(presupunând caracteristicile apei, adică Fa = 2,5 kJ/em?) şi zona de distrugere termică, 
calculată cu modelul bazat pe legea Lambert-Beer (ecuaţia 5.230 cu To = 37 (0) 
Conceptul timpului de relaxare termică se corelează cu observaţia că zona minimă de 
țesut modificat termic se obţine numai pentru impulsuri laser ablative mai scurte decât 
timpul de relaxare termică. Pentru impulsuri scurte, adâncimea craterului de ablație este 
determinată de energia depozitată pe unitatea de arie, adică de expunerea radiantă, după 
cum arată ecuaţiile (5.67) şi (5.130). În cazul impulsurilor mai lungi decât 7, există o di- 
fuzie termică semnificativă pe durata impulsului şi eficiența de ablaţie nu este controlată 
de energia totală depozitată, ci de energia depozitată pe unitatea de timp, adică de putere. 


Tabelul 5.31. Parametrii de ablaţie caracteristici pentru unii laseri din infraroșu 


a —— 


Laser 

Leu Tm:YAG Ho:YAG Er:YAG_ _ CO 
Lungimea de undă, À [um] ; 2,01 2,12 2,94 10,6 
Coeficientul de absorbție, Ha [em}] 65 24 9 000 526 
Adâncimea de penetrare optică, 5 [um] 154 417 1,1 19 
Timpul de relaxare termică, t [us] 45.10 3,3105 2,3 695 
Pragul de ablație, E, [J/cm]. 38,5 104 0,28 4,75 
Zona de distrugere termică, Zn [um] 471 1276 3,4 58 


Aşadar, pentru impulsuri scurte, expunerea radiantă este parametrul relevant; pentru 
impulsuri lungi, parametrul relevant este puterea împărțită la raza spotului. În cazul unei 
puteri laser constante, dacă mărimea spotului se micşorează, iradianța creşte cu 1/w*, în 
timp ce difuzia laterală a energiei termice creşte cu w. Rezultatul net este că temperatura 
de vârf şi deci eficienţa de ablaţie depinde de (1/w°) x w, adică de puterea laser pe unita- 
tea de lungime. Aceste concluzii sunt sistematizate în tabelul 5.32 (Walsh er al. 19882). 


Tabelul 5.32. Parametrii semnificativi de iradiere care afectează distrugerea țesuturilor 
: indusă de laser şi rata de ablaţie 
FEN Arne RUHAN 


-~ -Parametru semnificativ 


; _TpS<T E: TZT 
Rata de ablație ii Expunerea radiantă Puterea/raza spotului 
: [J/cm?] [W/cm] 
„Zona de distrugere „Adâncimea. de penetrare - - Lungimea de difuzie termică 
; optică (1/u,) 
ERTE (læ G ) 


În concluzie, pentru impulsuri scurte, parametrii semnificativi sunt expunerea radiantă 
şi adâncimea de penetrare optică, Pentru'impulsuri lungi, laserul se comportă ca şi în 
undă continuă și parametrii importanţi sunt puterea împărțită la raza spotului şi lungimea 
de difuzie termică (relația (5.15). Pentru a prezice lărgimea zonei de țesut modificată 
termic, trebuie să se specifice țesutul țintă şi proprietăţile sale termodinamice. De 
exemplu, zona de distrugere termică în aortă şi miocard este mai mică decât pentru piele 
şi cornee, deoarece constituentul major al pielii şi corneei este colagenul, în timp ce pen- 
tru aortă și miocard, constituenţii majori sunt elastina şi respectiv mușchiul. Tempera- 
turile de denaturare ale elastinei şi mușchiului au fost măsurate a fi de 90 °C şi respectiv 
> 90 °C, faţă de 65 °C pentru colagen, 

În multe cazuri, energia individuală a impulsurilor laser este suficientă pentru a abla 
numai o cantitate mică de țesut, Secţionarea țesutului este posibilă dacă frecventa de 


| 
| 
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repetiție a impulsurilor este mărită, astfel încât răcirea țesutului între impulsuri să fie 
minimă şi să aibă loc acumularea energiei termice la suprafața țesutului, Rezultatul este 
că secționarea este determinată mai puţin de energia depozitată pe impuls şi mai mult de 
energia depozitată pe unitatea de timp, adică de putere. Ablaţia cu frecvențe mari de 
repetiție a impulsurilor, adică 1-5 kHz, este asemănătoare cu ablaţia în undă continuă şi 
distrugerile termice vor fi mai extinse decât în cazul ablaţiei cu impulsuri la frecvenţe de 
repetiţie coborâte. Într-o primă aproximaţie, frecvența de repetiţie a impulsurilor trebuie 
să fie mult mai mică decât 1/7. Pentru laserii cu CO», 1/7 este aproximativ 1,4 kHz, iar 
pentru laserul cu Ho:YAG, 1/zeste 3 Hz. 


5,4.5.5.3. Modelul cu trei zone 


McKenzie (1986) a elaborat un model cu trei zone de distrugere a țesutului, care se 
aplică ablaţiei țesuturilor moi cu laserul cu CO;. Distrugerile sunt împărțite în trei zone, 
începând de la marginile craterului de 


f ` f zi Temperatura, in 
ablație: o zonă cu material, carbonizat, în 


timpul, 
care țesutul atinge pe durata iradierii tem- SSN ie A, 
peraturi de 100-500 “C, o zonă cu va- Se pt Ay II Ti O A 
cuole, în care cavitățile sunt formate prin pet Eit A PAA ia 00 


conversia explozivă a apei în vapori şi care ea a 
se menţine la o temperatură de 100 °C pe 2004 46, Cooguiare! 
durata iradierii şi o zonă de coagulare, care de fierbere _.__:: . :.'..'.::L.—60 


H 
se formează la temperaturi de 60-100 °C. O, tesut necoagulat i i 
diagramă schematică a celor trei zone este Fig, 5.119, Diagrama schematică a celor trei zone 


prezentată în figura 5.119. A i de distrugere termică în țesuturile moi iradiate cu 
La elaborarea modelului cu trei zone “laserul cu CO, (McKenzie 1986). 


s-a presupus că absorbția în ţesut depinde 


„de conţinutul de apă rămasă în urma evoluţiei termice după iradierea laser: 


PAORA pal, | (5.236) 
unde p(z) este densitatea la adâncimea z, iar pp este densitatea iniţială. Se va considera 
acum evoluția unei plăci de țesut cu aria unitară şi grosimea dz, care se deplasează prin 
zona cu vacuole. Dacă iradianţa laser incidentă este Jo [W/cm”], atunci iradianța ce ajunge 
la placa de țesut la adâncimea z este: gi 


I(2)= 1 epf- u fiele) pi], (5.237) 


în care s-a ţinut cont de relația (5.236) în legea de atenuare Lambert-Beer (4.58). 
Iradianţa Jas [W/cm?] absorbită de placa de țesut pe o durată dr este: 


2 I Las dl 7 I(z)a (z)dzdt E 
= Topa lo(e)/ pakteatesel = u f; p) pu), (5.238) 


Grosimea zonei cu vacuole va atinge un maxim când profilurile pentru: p(z) şi 
temperatură ajung la echilibru dinamic cu radiaţia laser incidentă. Consideraţii simple de 
echilibru a energiei arată că frontiera de fază a țesutului se deplăsează cu o viteză de 
ablaţie v, [em/s] dată de ecuaţia (5.195), Diferenţa de temperatură AT = F — Tp = 63 °C ia 
în consideraţie creşterea temperaturii de la valoarea ambiantă la cea de vaporizare a apei. 
În aceste condiții, v, [em/s] = 4:10% 7 [W/cm?]. | 

Energia totală absorbită pe unitatea de arie în placa de țesut, din momentul în care 
atinge temperatura de vaporizare până când placa este ablată în întregime la suprafață, 
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poate fi determinată prin însumarea tuturor contribuţiilor de energie date de ecuaţia 
(5.238). Timpul dt necesar pentru ca placa de țesut să treacă printr-un anumit punct este, 
conform ecuaţiei (5.195), dt = dz/va. Energia totală absorbită pe unitatea de arie în placa 
de țesut în timpul deplasării ei prin zona cu vacuole trebuie să fie dată de asemenea de 
căldura latentă necesară pentru ablarea unei grosimi dz cu o densitate iniţială po: 

) L, pE = 


TA uE j (5.239 
F s Iota loe) Po (az Va Jap- Ha [i plz )/ Podz ke : ) 
Se defineşte funcția zp(2): 


zp(2)= | loe) poz. (5.240) 
Din punct de vedere fizic, zp(z) este adâncimea efectivă a zonei cu vacuole între suprafață 
şi adâncimea z. Această ecuație poate fi rescrisă astfel: 
dp =[plz)/ plz. (5.241) 
Înlocuirea în ecuația (5.239) a expresiilor date de ecuațiile (5.195), (5.240) şi (5.241) 
conduce la: 


IS ZD max 
EAA a EXP\ HaZZ ; 5.242 
CATTI, |, 7E ha exp(C Hazp Xp (5.242) 
unde Zp max este adâncimea efectivă a întregii zone cu vacuole de la z = 0 la z = Zmar. În 
final se obține: 
1 CAT +L, 
Zomax SIA == |: (5.243) 
Pia (OC, ar: | 


Ecuația (5.243) dă aceeaşi adâncime efectivă cu cea care s-ar obține folosind un mo- 
del simplu, cu densitate uniformă a țesutului. Această analiză arată că la echilibru, adân- 
cimea efectivă este independentă de distribuția detaliată a iradianței în zona cu vacuole. 
De asemenea, adâncimea efectivă nu depinde de iradianța fasciculului laser incident. 

Din punct de vedere fizic, independenţa adâncimii zonei cu vacuole de iradianță este 
plauzibilă datorită următorului argument. La valori mari ale iradianţei, orice placă de 
țesut sub zona cu vacuole absoarbe energia cu o rată corespunzător mai mare, proces care 
durează un timp mai scurt înainte ca placa să fie ablată în totalitate. Totuşi, placa se poate 
deplasa în profunzime ca şi înainte, deoarece viteza sa prin zonă este mai mare la ira- 
dianță mai mare în conformitate cu ecuaţia (5.195). 

Adâncimea zonei cu vacuole poate fi deci calculată presupunând că densitatea 
țesutului se micşorează dacă vacuolele au o densitate mai mare (spre suprafața țesutului). 
Se observă că adâncimea efectivă a zonei cu vacuole depinde invers proporțional de coe- 
ficientul de absorbţie optică, ca şi în cazul modelului bazat pe legea Lambert-Beer (ecua- 
ţia 5.230). Pentru constantele termofizice ale apei, formula (5.243) indică zp mar = 2,25/44a- 
Particularizând pentru laserul cu CO3 (4a = 792 cm”! pentru apă), rezultă Zp ma = 28,4 um, 
adică adâncimea zonelor cu vacuole este comparabilă cu cea a distrugerilor datorită 
difuziei căldurii, 

Este posibilă calcularea valorii minime a timpului necesar pentru ca zona cu vacuole 
să atingă adâncimea de echilibru. Când radiaţia laser este aplicată pe țesut, stratul super- 
ficial cu grosimea dz atinge rapid 100 °C şi apa începe să fie îndepărtată sub formă de 
vapori, Densitatea acestui strat este prin urmare o funcție de timp, (2). Odată ce acest 
strat şi straturile mai profunde din țesut îşi reduc densitatea, proporția radiației ce pene- 
trează în țesut se măreşte, Echilibrul nu poate fi stabilit până când stratul superficial nu a 
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fost ablat complet şi timpul necesar pentru aceasta reprezintă timpul minim pentru 
stabilirea echilibrului în zonele cu vacuole, Timpul necesar pentru ca stratul superficial să 
atingă 100 °C este scurt în comparație cu timpul necesar pentru ablaţie, datorită diferenței 
între'căldura specifică şi căldura latentă a apei şi deci poate fi neglijat. 
Energia depozitată pe unitatea de arie a stratului superficial într-un timp dt poate fi 
corelată cu masa de țesut îndepărtată y unitatea de arie M/A, folosind căldura latentă: 
t 


Iotta lolt)/ pa zar = (M / A)L,. (5.244) 
Îndepărtarea masei M/A reprezintă o modificare a densității p, unde: 
dp = —(M / A)/ az. (5.245) 
Deci: 
dp Io Ha dt 
SI ZA e eee (5.246) 
plt) Po L, 
astfel că: 
Io Hat 
plt)= p, ar- aket) (5.247) 
Poly 


În mod aparent, densitatea acestui strat nu atinge zero, deoarece o cantitate mai mică 
de energie este absorbită de strat dacă densitatea sa se micşorează. În practică, când den- 
sitatea atinge o valoare critică, să spunem 0,05p,, rețeaua de ţesut rămasă este îndepărtată 
prin carbonizare. Înlocuind această valoare în ecuația (5.247), timpul minim, tac, pentru 
ca zona cu vacuole să atingă o adâncime efectivă de echilibru este: 


L 
tu, = Posta(20), (5.248) 
1 0 Ha 
unde p(t) = pọ/20 este raportul între densitatea normală şi densitatea critică, astfel că: 
pg (5.249) 
"Ferara | 


La o iradianţă de 2,2 kW/em?, rezultă tyac = 3,9 ms. 

Timpul pentru atingerea echilibrului în zona de coagulare, te, a fost determinat de 
McKenzie (1983). Timpul de echilibru £, reprezintă suma între timpul necesar căldurii să 
difuzeze de la suprafaţa țesutului la o distanță de echilibru a zonei de coagulare (z,) şi 
timpul necesar pentru ca acel punct să atingă temperatura de 60 °C, unde: 

ze = kg [AV = Ra PC AT E Lo), (5.250) 
(conform ecuației 5.195). Timpul T, se determină cu ajutorul ecuației căldurii (5.43) cu 
Q, = 0 şi cu condițiile de frontieră T = 100 °C în origine la z = 0 şi T= 37 °C în rest când 
t= 0. Această ecuație poate fi rezolvată cu ajutorul transformatei Laplace, rezultând: 
T = 37+63 erfelz / 2(kat)}” |, (5251) 


unde erfc(x) este funcţia eroare complementară (5.61). Când T = 60 °C, această soluție 
conduce la; 


z/2(ka0'2 =0,64. 145.252) 
Punând z = z, conform ecuaţiei (5,250), rezultă: 
kap’ (C AT +1.) _ 5000 
A 1,641? TATO 
unde 1, este în [s], iar Jọ în [W/cm°], Pentru 79 = 2,2 kW/cm?, te = 1 ms. Pentru majoritatea 


iradianțelor şi coeficienţilor de absorbție întâlniți în practică, ^ac este de acelaşi ordin de 
mărime cu fe. 


(5.253) 
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Dacă impulsul laser este mai scurt decât £,, distanța parcursă de unda de distrugere cu 
temperatura 60 °C pe durata impulsului va fi dată de ecuația (5.252) şi adâncimea distru- 
gerilor va fi independentă de iradianță şi va depinde numai de timp. 

Ecuația (5.250) a fost reprezentată gra- 
fic în figura 5,120. Pe dreapta rezultantă pe 
scara dublu logaritmică s-au figurat şi tim- 
pii pentru atingerea echilibrului în zona de 
coagulare daţi de ecuația (5.253). Adânci- 
mea de distrugere pentru o situaţie dată se 
găseşte pornind de la iradianța locală la 
suprafața țesutului şi mergând în sus pe 
grafic până se întâlneşte prima dată fie du- 
rata impulsului laser, fie diagonala de echi- 
libru. A fost stabilită o limită inferioară de 
50 um pentru adâncimea de distrugere dato- 
rită penetrării energiei laser în țesut. 

In calcularea soluţiei pentru extinderea 
adâncimii de distrugere s-a presupus că 


Grosimea stratului distrus Í pm) 


v 100 1000 
lradianța locală -le [W/cm?] 


i Fig. 5.120. Adâncimea distrugerilor timpul necesar pentru creşterea temperaturii 
termice produse de laser în funcție de suprafeței țesutului la 100 °C este scurt în 
iradianţa fasciculului incident comparaţie cu timpul permis pentru propa- 


(McKenzie 1983). + garea undei de distrugere în conformitate cu 
ecuaţia (5.252). De fapt, la iradianțe coborâte, este necesară o fracție semnificativă din 
acest timp şi adâncimea distrugerilor nu se va extinde atât de mult cât prevede ecuația 
(5.252). Creşterea temperaturii pe fața unei placi semi-infinite de țesut care este iradiată 
uniform cu un fascicul laser de iradianță /-se obţine punând z = 0 în soluția dată de 
Carslaw şi Jaeger (1959, pag. 75): 


G 1/2 
se (aa (E) expl- 22 / 4kr 


INA 


; p ; (5.254) 
ARAR: WOA ES 
oo yakaa), 
şi deci timpul de creştere, t [s], este: -~ EOE 
sausa 63° 7K? i 
E TI E. PA : S (5.255) 


Luând un prag arbitrar astfel încât timpul pentru atingerea vaporizării țesutului să 
fie jumătate din durata impulsului laser, adâncimile de distrugere pentru iradianțe 
coborâte (implicând timpi de vaporizare mai lungi) au fost indicate cu linii punctate în 
figura 5.120. 

La echilibru, stratul cel mai superficial al zonei cu vacuole, care a pierdut întreaga 
cantitate de apă, este susceptibil de carbonizare, deoarece nu mai există un rezervor de 
apă adecvat care să menţină temperatura la 100 0O, Se poate face o estimare a grosimii 
zonei carbonizate, Pentru simplitate, să presupunem că procesul de înnegrire începe la o 
temperatură de 100 0C Ja limita superficială a zonei cu vacuole şi se extinde în direcţia — z 
(negativă) până când țesutul deshidratat a atins o temperatură de 500 °C, la care se 
consumă prin combustie. O parte din materialul carbonizat va fi expulzat de forța vapo- 
rilor care scapă prin fisurile din crusta carbonizată. 
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Proprietăţile optice şi termice ale zonei carbonizate sunt luate ca fiind cele ale carbo- 
nului, care se formează din țesutul cu vacuole: deshidratat. Presupunând că țesutul a fost 
deshidratat în proporție de 90 % înainte de carbonizare, se estimează că densitatea zonei 
carbonizate este o zecime din cea a mangalului (0,25 g/cm’), astfel că Pars = 0,025 g/cm’. 
La echilibru dinamic, energia laser este depozitată în zona carbonizată prin două meca- 
nisme: a) o parte din radiația laser incidentă este absorbită de materialul carbonizat cu un 
coeficient de absorbție 4a ca [cm] şi b) căldura generată prin combustia materialului car- 
bonizat difuzează spre interior din zona de combustie de la suprafaţă (frontul de combustie). 


Dacă grosimea zonei carbonizate este zeu, puterea absorbită de la fasciculul laser pe 
unitatea de arie a zonei este: 


re T Ioka carb Z carb > (5.256) 
deoarece produsul 4a carsZeam este mic:în comparaţie cu unitatea. Dacă căldura de 
combustie a stratului carbonizat este Le [J/g], puterea eliberată pe unitatea de arie a zonei 
carbonizate depinde de masa consumată şi deci de viteza frontului de ablaţie (ecuația 
5.195). O parte din această putere se va pierde în mediul exterior țesutului, astfel că 
numai o fracţie fe din căldura de combustie este depozitată în zona carbonizată. Prin 
urmare, puterea de combustie P, [W] pe unitatea de suprafață este: 

EAEN Le poa Va (5.257) 
Echilibrul energiei se obţine egalând puterea utilizată pentru creşterea temperaturii ma- 
terialului în zona carbonizată cu puterea totală dezvoltată în zonă, ținând cont de pierderea 
de putere prin difuzie în zona cu vacuole. Creşterea de temperatura în materialul din zona 
carbonizată este ATua = 400 °C. Dacă căldura specifică a zonei carbonizate este Cp carb 
{J/g°C], puterea utilizată pentru creşterea temperaturii în zona de echilibru dinamic este: | 
4P/ A= Co, sd [NERO t ; (5.258) 


Pentru diraplifate vom MMcesuipung un gradient de temperatură mediu 47o,/Zeary în zona 
carbonizată. Dacă ‘Kiar [W/em: °C] este. conductivitatea termică a zonei carbonizate, pier- 
derea de putere prin difuzie din zona carbonizată în zona cu vacuole este: 

APAR m A De Zon (5.259) 

Aşadar, din echilibrul energetic rezultă: 

Lafiact Zcnt ENESA, E AL Aziz, 


ZC P ca Di, Pear Va 


McKenzie (1986) indică următorii parametri pentru zona carbonizată: 4a car = 30 cm”; 
Kearp = 5:10% W/cm:°C; Le = 3,410" J/8;, Cp care = 0,67 J/g:°C. Este dificilă estimarea mă- 
rimii puterii absorbite de la fasciculul laser în zona carbonizată şi puterea eliberată prin 
combustie. Aceasta se datorează incertitudinilor asupra valorilor 4a cara Şi fa Vor fi consi- 
derate două situaţii extreme; (1) cazul fe = 0, în care nici-o energie de combustie nu este 
depozitată în zona carbonizată; şi (2) cazul fo = 1, în care întreaga căldură de combustie 
difuzează în zonă. 
În primul caz, ecuaţia (5. 260) daviuei 
Takla carb 2 carh T K can AT, carb fa Zcarb T C, a ADA Poor Ya: (5. 261) 
În al doilea caz, termenul de absorbţie din partea stângă a ecuaţiei (5.269) poate; fi ne- 
glijat în comparație cu. termenul de combustie; 
L e Pern Va F K carb AT, card /2 Z cart t C, card AT earb P oard Va + (6) 262) 
Justificarea pentru neglijarea absorbției se bazează pe faptul că ecuaţia (5.262) con- 
duce la“valori za, foarte mici, în cele mai multe cazuri find sub 10 um (la valorile 


(5.260) 
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curente ale iradianței în aplicaţiile clinice), Mărimile relative ale puterii absorbite şi ale 
puterii de combustie se găsesc prin evaluarea raportului Zola carbZear/(DePearbYa), care, 
pentru z = 10 um, este de numai 9%, 

O aproximaţie în plus poate fi făcută neglijând termenul căldurii specifice în ecuaţiile 
(5.261) şi (5.262), Rezultatul acestei aproximaţii în ecuaţia (5.261) va fi că Zear este mai 
mare de 10 um pentru cele mai multe iradianţe folosite în aplicaţiile clinice. Aşadar, 
raportul. mărimilor dintre termenul căldurii specifice și termenul de absorbție, 
Cp card ATearb PcardVa / (Lo La carbZcarb), dă o valoare de numai 9 % pentru z = 10 um. În ecua- 
ţia (5.262), raportul Cp car 4 TearPoarVa l (LepearbYa) este mai mic de 1 %. 

Cu aceste aproximaţii, ecuaţiile (5.261) şi (5.262) devin: 


Io Ha carb Z carb 7 K rars AT carb / Z carb > (5.263) 
Le PeaVa == KAN [Za (5.264) 
astfel că: 
CE A a a 
a T 0 ` Z carb = i, > (5.265) 
Io Ha carb 
KESAN 
=]: e carb carb : 
e a SL (5.266) 


Aceste două expresii, ilustrând cazurile extreme ale transferului complet al puterii de 
combustie în zona carbonizată şi respectiv evacuarea completă a puterii de combustie în 
mediul înconjurător, sunt reprezentate în figura 5.121 folosind valorile precizate mai sus. 
Indiferent care dintre cele două cazuri este considerat, grosimea zonei carbonizate este 
cel mult de câteva zeci de um. Acest rezultat este în concordanţă cu secțiunile histologice 
prin leziunile laser. Măsurătorile efectuate de Verdaasdonk er al. (1990b) confirmă aceste 
grosimi pentru stratul carbonizat la suprafața exciziilor efectuate cu laserii cu Nd:YAG şi 
argon. Interesant de notat că acest model simplu sugerează o grosime mai mică a stratului 
carbonizat la valori mai mari ale iradianței. 

100 Explicaţia uzuală a acestei dependențe de 
iradianță este că la puteri laser mai mici, apa 
este evaporată mai încet şi de la o adâncime 
mai mare de țesut decât este posibil la puteri 
mai mari, la care țesutul este ablat exploziv. 
Aşadar, carbonizarea se poate produce pe o 
adâncime mai mare de țesut deshidratat. 
Această justificare este valabilă numai la ace- 

L i ai r le puteri scăzute la care echilibrul dinamic nu 
To [W/cm?] este realizat, deoarece nu a fost considerată 

ablația țesutului carbonizat. 
Fig. 5.121. Relaţia între grosimea zonei Am analizat până acum primele două zone 
carbonizate şi iradianța laser depinde de ale acestui model, respectiv zonă cu vacuole şi 
fracţia căldurii de combustie pierdută în zonă carbonizată. Vom prezenta în continuare 
mediul înconjurător. Cazul f = 0 se referă la cea de-a treia zonă, adică zona de coagulare, în 


pierderea totală a căldurii de combustie în 
mediul înconjurător, iar cazul o = 1 se referă 
la transferul total al puterii de combustie în 
zona carbonizată (McKenzie 1986), 


care se ating temperaturi sub 100 °C. Se folo- 
seşte acelaşi sistem de coordonate, în care pla- 
nul z = 0 este localizat la frontiera dintre zona 
cu vacuole şi zona de coagulare, adică la zp mav 


Radiația laser pe unitatea de arie care pătrunde în zona de coagulare este: 


l= lo exp T HaZp ma): 


(5.267) 
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Această expresie (contribuţia radiației) ţine cont de radiația absorbită în zona cu vacuole; 
cantitatea absorbită în zona carbonizată poate fi neglijată ca având o valoare mică. 


Puterea absorbită pe unitatea de arie în regiunea cuprinsă între z şi z + dz din zona de 
coagulare poate fi scrisă ca: 


Labs = Io Ha dz Exp Hazp nas Jexp(- Haz): (5.268) 
Ecuația de echilibru a căldurii este (McKenzie 1983, 1986): 
d'T dT 
K dz C — 
AAN (5.269) 


+ load expl- paz ma Jexp(- kaz)=0, 

în care primul termen reprezintă câştigul de căldură prin difuzie (iradianța) în şi în afara 
regiunii cuprinse între z şi z + dz, al doilea termen reprezintă câştigul de căldură (de fapt 
negativ) datorită deplasării plăcii de țesut prin această regiune (introducerea unui țesut 
mai rece în regiune, în echilibru dinamic, la o viteză v, în direcţia z negativă), iar ultimul 
termen indică puterea absorbită pe unitatea de arie în zona de coagulare. 7 este creșterea 
de temperatură peste 37 °C. 

Rezolvarea acestei ecuaţii cu condiţiile de frontieră T = AT = 63 °C la z = 0 şi T= 0 (deci 
temperatura normală a țesutului in vivo, 37 °C) la z —>co conduce la următoarea soluție: 
Io EXpl- Hazp ma) 

K (4 TVa / ka ) 
Io expl- piu 25 mai) 
o ph- haz), 
K (4 TVa / ka ) 

unde ką este difuzivitatea termică (dată de relaţia 5.2). 

Adâncimea de coagulare de echilibru intervine la ze, unde creşterea de temperatură 


este T= 60 — 37 = 23 °C. Utilizând ecuaţiile (5.243) şi (5.195) pentru a rescrie HaZD ma ŞI 
Va Şi ţinând cont de (5.2), relația (5.270) devine: 


r-|ars expl= vaz / kg) 


(5.270) 


23 Haka 

—— (Haka / Yam 1)= exp\-VaZe / ka )- 

Sr (aka ) 3 pl a) eai 
) — expl- Haze): 


Această ecuație, în care v, depinde de Jo, 
poate fi rezolvată pe calculator pentru z, în 
funcție de Io printr-un proces convergent ite- 
rativ simplu şi rezultatele pentru două cazuri 
de absorbție a țesuturilor moi, Ha = 200 cm” 
Şi Ha = 800 cm”, sunt prezentate în figura 
5.122, împreună cu dreapta 4 —> œ (ecuaţia 
5.250) rezultată din modelul inițial propus de 
McKenzie (1983), Se observă că adâncimea de 
coagulare este ceva mai mare decât valoarea 
calculată cu modelul simplu propus iniţial. 

Când durata de expunere este mai scurtă Cr e e 70000 
decât timpul 4, (dat de ecuaţia 5.253), ne- IplWiemă 
cesar pentru stabilirea echilibrului în aceas- 
tă zonă, adâncimea de coagulare este mai 
mică, conform liniilor orizontale trasate 


Fig. 5.122. Variația adâncimii de coagulare, 
la echilibru, în funcţie de iradianța laser, 
pentru câteva valori ale coeficientului de 


pentru duratele de expunere indicate (ca și absorbţie (McKenzie 1986). 
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în figura 5.120). În cazul iradianțelor mari, deci a vitezelor de ablaţie mari, ecuaţia 
(5.271) se reduce la: 


z, =(1/ pain AT /23)2 1/4, (5.272) 
adică prevede o dependență inversă a zonei de coagulare în funcție de coeficientul de 
absorbție, ca şi modelul bazat pe ecuaţia Lambert-Beer (ecuaţia 5,230). 

Modelul cu trei zone ia în consideraţie în plus: faţă de modelul simplu (McKenzie 
1983) penetrarea radiaţiei optice în zona de coagulare şi dezvoltarea simultană a zonei cu 
vacuole. Cele două procese sunt în competiţie unul cu altul, deoarece penetrarea radiaţiei 
optice tinde să mărească adâncimea zonei de coagulare, pe când zona cu vacuole tinde să 
o reducă (zona de coagulare poate evolua în zonă cu vacuole). 

MekKenzie (1983) a estimat şi extinderea distrugerilor termice după încetarea impulsu- 
lui laser. Pentru a ţine cont şi de acest efect, adâncimea zonei de coagulare din figura 
5.122 se extinde cu 18 %, iar adâncimea efectivă a zonei cu vacuole se măreşte de ase- 
menea cu 18%. În ceea ce priveşte zona carbonizată, ea nu este afectată după încetarea 
impulsului laser, deoarece combustia se opreşte odată cu extincția radiaţiei laser. 

Modelul cu trei zone, deşi este o abordare unidimensională, cu aproximaţii atât pentru 
ecuațiile obţinute, cât şi; pentru proprietăţile țesuturilor, reuşeşte. să. indice tendinţele 
generale; ale, distrugerilor termice în funcţie de puterea laser şi de caracteristicile. țesu- 
turilor, în acord cu rezultatele experimentale. Modelul prezice independența de puterea 

laser a adâncimii efective de echilibru a zonei cu vacuole, o relaţie inversă între grosimea 
stratului carbonizat şi iradianța laser, precum şi distrugeri comparabile în leziunile pro- 
duse cu laseri în undă continuă sau cu laseri în impulsuri cu frecvenţa de repetiție a 
impulsurilor ridicată. 

Ecuația (5.243) poate fi obținută pe baza 

sall aa Qim=CpATeLv Unui model simplu, ce presupune uniformitatea 

i | densității țesutului. Aplicând acelaşi raționament 
pentru ecuăţia (5.272), adâncimea minimă a 
ă distrugerilor se poate obține pe o cale mai directă 
102300 (McKenzie 1990). Să considerăm ca în figura 


zonă de coagulare| 9: O e) b 
> r o 
cu vacuole 


o 
Zomox | %, o 


o 


SS 


zonă de coagulare 
sub temperatura ““|.: 


KAN 
de nena Tesut necoagulat 5.123, generarea de căldură în trei straturi sub- 
Fig. 5.123. Model simplu folosit pentru per nui La amaia iesumlurunul la margina 
estimarea distrugerilor termice la "inferioară a zonei cu vacuole şi unul la marginea 
iradianțe mari (McKenzie 1990). inferioară a zonei de coagulare. Se presupune că 


aceste cantități maxime de căldură pe unitatea de 
masă sunt generate în țesut înainte de iniţierea vaporizării. + ; 

Entalpia (pentru transportul de masă) conținută în stratul exterior, Qim, este dată de 
ecuaţia (5.6), iar entalpia (de încălzire) conținută în stratul din mijloc, O, se poate calcula 
cu ajutorul ecuaţiei (5.114), în care AT = 63 0C. Raportul acestor două cantități este 
determinat de absorbţia radiaţiei: 

Qm 5 Qn expl- HaZD ma ) , (5.273) 
de unde rezultă ecuaţia (5.243), În mod similar, entalpia (de încălzire) la marginea inferioa- 
ră a zonei coagulate, On, se calculează tot cu ecuația (5,114), dar cu AT = 60 — 37 = 23 de: 
O, > 23 Cp. Din nou, deoarece difuzia termică poate fi neglijată la iradianțe foarte mari, 
generarea de căldură între cele două straturi interioare este legată de absorbția radiaţiei: 

Q, = 0, pl Haz a (5.274) 
astfel că rezultă ecuaţia (5.272), | 

Deși aceste condiţii sunt specifice momentului dinaintea începerii ablației, relațiile 
rămân valabile, cu condiţia neglijării conducţiei termice, Aceasta deoarece conţinutul de 


—— 7” 
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căldură şi generarea de căldură în țesut scad exponențial, astfel că îndepărtarea stratului 
de la suprafaţă prin ablaţie deplasează frontierele inferioare. în profunzime cu aceeaşi 
cantitate şi grosimea zonelor rămâne constantă. 


x k k 


Un model matematic nou pentru coagularea termică locală datorită absorbției radiației 
laser şi creşterea corespunzătoare a necrozei a fost propus de Lubashevsky et al. (1996a). 
Ecuația clasică a biocăldurii nu este aplicabilă la o scară spaţială redusă, în care fracția de 
țesut nedistrus variază substanțial. Autorii menționați au utilizat o abordare cu frontiere 
libere, în care regiunea de țesut distrusă parțial este privită ca un strat infinit subțire 
(interfața de necroză). Pentru a aborda teoria frontierelor libere, trebuie impuse anumite 
condiţii asupra distribuției de temperatură la această interfață. Iniţial s-a presupus că pro- 
cesul de coagulare are loc atunci când temperatura la interfața de necroză depăşeşte o 
anumită valoare de prag. Totuşi, această aproximaţie poate conduce la o predicţie: greşită 
la tratamentul de lungă durată. Ulterior, Lubashevsky er al. (1996b) au generalizat mo- 
delul, fără a mai lua în considerație O temperatură de interfață fixă, ci o relaţie între viteza 
interfeţei şi valorile de frontieră ale distribuției de temperatură. „Acest model descrie 
adecvat creşterea necrozei şi pe parcursul tratamentului de lungă durată. 

Modelul frontierei libere poate fi utilizat pentru analiza proprietăților caracteristice ale 
coagulării termice locale în funcţie de forma de aplicare a energiei (Lubashevsky er al. 
1997). S-a arătat că pentru cazul 3-D, creşterea necrozei prezintă saturație când coagu- 
larea termică este limitată de difuzia căldurii. Pentru cazul 2-D, difuzia căldurii asigură o 
creştere continuă a zonei de necroză pe întreaga durată: a tratamentului prin termoterapie. 
În sfârşit, Lubashevsky şi Priezzhev. (1998) au studiat efectul neuniformităţilor tempe- 
raturii aleatoare pentru domeniul de necroză de formă sferică. sau cilindrică. Neuniformi- 
tățile temperaturii se datorează naturii discrete a vaselor sangvine. 

Aceste studii sunt utile pentru modelarea termoterapiei laser şi pentru proiectarea unor 
sisteme adecvate de aplicare a radiaţiei laser în țesut. i: 


5.4.5.5.4. Influenţa difuziei căldurii 


Să considerăm încă o dată modelul unidimensional al țesutului absorbant, iradiat 
brusc cu radiaţie laser de iradianță constantă 1. În limita difuziei neglijabile de căldură, 
distanța de la suprafața inițială a țesutului până la locul unde țesutul este încălzit prin ab- 
sorbția radiaţiei laser la momentul / poate fi estimată prin adăugarea adâncimii de pene- 
trare optică. 1/74, la: poziţia curentă a frontului de ablație. Folosind ecuaţiile pentru va 
(5.155) şi 1, (5.109), se obţine: sar i ie i 

z(e) vat tp) na =lat / H (5.275) 

Sä discutăm acum cazul opus, când are loc difuzia căldurii la distanță față de supra- 
faţa încălzită, iar ablaţia nu are loc, Pentru început ne vom referi la intervale de timp mult 
mai lungi decât timpul de relaxare termică, 7, astfel încât detaliile distribuţiei iniţiale de 
temperatură sunt anulate de difuzia căldurii. Adâncimea caracteristică până la care tempe- 
ratura țesutului. este afectată după un interval de timp / poate fi estimată cu relaţia (5.15), 
care dă lungimea de difuzie termică, 7: 


za(0)=1=2(ku)*. (5.276) 
Deşi relația (5,275) este valabilă numai în limita fără difuzie, în timp ce relația (5.276) 
oferă o estimare corectă numai în cazul absenței ablaţiei, putem determina influența 
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difuziei căldurii asupra unui proces de ablaţie specific prin compararea celor două 
expresii. Mai întâi vom calcula timpul t la care sursa de căldură laser, z,(£) dată de 
(5.275) va prinde din urmă unda de difuzie, zaf), dată de (5.276), prin egalarea lor: 
4? 
t = r: 7 ` 
Pe durata ablației laser în impulsuri pot fi întâlnite două regimuri distincte, în funcție 
de iradianța laser Jọ. La iradianțe coborâte, timpul ¿* poate fi mai lung decât durata 
impulsului (+ > q). După cum arată figura 5.124, stratul de țesut afectat termic care nu 
este ablat până la sfârşitul impulsului laser este destul de 
gros. Deoarece o parte importantă din energia impulsului 
laser este folosită pentru încălzirea straturilor de ţesut care 
nu sunt ablate, eficiența procesului de ablaţie este scăzută. 
Invers, la iradianțe laser suficient de mari, t poate deveni 
mai mic decât durata impulsului m, ceea ce implică crește- 
rea eficienţei de ablaţie, deoarece țesutul preîncălzit poate fi 
ablat de partea finală a impulsului laser. Pierderea de ener- 
gie în restul de țesut afectat termic este mai mică, astfel că 
eficiența de ablaţie este maximă şi aproximativ constantă. 
Când durata impulsurilor laser este fixă, tranziţia între 
cele două regimuri de ablaţie se obține prin modificarea 
expunerii radiante. Valoarea de tranziţie, pe care o vom 


(5.277) 


Fig. 5.124. Dinamica frontului 
de ablaţie, z„(£), a sursei 


efective de căldură, z,() şi a 
undei de difuzie a căldurii, denumi cel de-al doilea prag (F, se obţine pentru tp, iar F 


Zát). Coordonata z are originea pentru t’), se obține prin înlocuirea iradianței cu expune- 
„la suprafața țesutului, iar rea radiantă : Io = 2Fy/7, (relația 3.45), în ecuația (5.277) 
iradierea laser începe la /=0 şi rezolvarea ecuației £ (F, q) = z, pentru F°: Se obține 


(Majaron et al. 1998). următorul rezultat: 


i F 
Fa Il sa =g Vta, (5.278) 


în care s-a ținut cont şi de relațiile (5.9) şi (5.19). 

Pentru impulsuri mai lungi decât timpul de relaxare termică 7, există un domeniu de 
expuneri radiante cuprinse între pragul de ablaţie, F, şi al doilea prag, F * în care eficiența 
de ablaţie este redusă ca urmare a pierderii de energie de la locul de interacție prin inter- 
mediul difuziei căldurii, astfel că efectele termice secundare sunt pronunțate. Acest regim 
este numit ablație fierbinte (Majaron et al. 1998). Dacă expunerea radiantă creşte, pier- 
derile de energie, se diminuează și deci eficiența de ablație creşte. La expuneri radiante 
mai mari decât F”, cea mai mare parte din energia impulsului este utilizată în procesul de 
ablaţie şi eficienţa de ablaţie este maximizată. Cu impulsuri laser mai lungi, regimul de 
ablație de eficienţă ridicată se atinge la expuneri radiante mai mari, după cum arată 
ecuaţia (5,278). 

Regimul în care impulsurile sunt mai scurte decât 7 trebuie tratat separat. În cazul 
impulsurilor foarte scurte, lungimea de difuzie este neglijabilă în comparaţie cu adânci- 
mea de penetrare optică şi grosimea efectivă a stratului încălzit este egală cu 1/4, În 
această situaţie, sursa de căldură efectivă z,(7) dată de (5.275) se extinde în țesut mai mult 
decât 1/74, pentru orice moment £ mai mare decât tp. Odată cu începerea ablaţiei, cea mai 
mare parte din energia impulsului este folosită în procesul de ablaţie, Regimul de ablaţie 
de eficienţă maximă începe la pragul de ablaţie Fp şi nu se observă o comportare cu dublu 
prag, Deoarece ecuaţia (5,278) prevede că regimul de ablaţie fierbinte dispare la durate 
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ale impulsurilor laser mai mici decât z, putem presupune că există o tranziţie lină între 
cele două regimuri pentru durate ale impulsurilor apropiate de timpul de relaxare termică. 

În conformitate cu această analiză, rezultă că adâncimea țesutului încălzit sub fundul 
craterului de ablație se va reduce dacă expunerea radiantă este mai mare, în cazul impulsu- 
rilor laser mai lungi decât 7. Această tendință este confirmată de rezultatele experimentale. 

Vom extinde în continuare analiza pentru distrugerile termice în ablația laser a țesutu- 
rilor moi. În cazul în care se stabileşte ablaţia staționară, profilul temperaturii sub frontul 
de ablaţie este dat de (5.270), în care se poate neglija cel de-al doilea termen: 

T =T, expl-v,z/ k4), (5.279) 
unde To reprezintă creşterea de temperatură la frontul de ablaţie, iar coordonata z se 
măsoară de la frontul de ablaţie în ţesut. Grosimea efectivă a stratului afectat termic, 
definită ca adâncimea z la care creşterea de temperatură scade la 7y/e este: 
e a Rei Eat ea pe tip 
Va Ji Sur Fo 
în care s-a ținut cont de relaţiile (5.95), (5.9), (5.19) şi (3.45). 

Evident, chiar la expuneri radiante peste pragul F ”, Stratul de țesut afectat termic sub 
fundul craterului de ablaţie poate fi semnificativ mai gros decât adâncimea de penetrare 
optică şi acesta este regimul de ablație caldă. 

Mărind iradianţa laser, acest strat devine mai subţire, până ce atinge valoarea 1/44 la 
expunerea radiantă F,: 


(5.280) 


Zp 


Sopi, (5.281) 
n oja 

Pentru această expunere radiantă, grosimea efectivă a stratului afectat termic este constantă 

şi este egală cu 1/74, ca şi cum difuzia căldurii nu ar fi prezentă. Acest regim cu distrugeri 

termice minime şi eficiență de ablație maximă se numeşte regimul de ablaţie rece. 

Condiţia pentru iniţierea regimului de ablaţie rece corespunde satisfăcător cu rezulta- 
tele analizei mai complexe şi mai riguroase efectuată de Venugopalan er al. (1994). 
Aceşti autori au găsit că distrugerile termice sunt minimizate indiferent de durata impul- 
sului pentru Pe > 1, unde numărul Peclât este definit de (5.233). Această condiție este 
echivalentă cu cea obţinută mai sus, cu condiția ca viteza de ablaţie să fie exprimată de 
relaţia (5.95), cu căldura de ablație empirică H (dependentă la rândul ei de expunerea 
radiantă de prag F, la difuzie redusă), în locul deducerii ei dintr-un model de vaporizare 
izobară mai puţin apropiat de realitate. 

Pentru cazurile în care Pe < 1, care corespunde expunerilor radiante sub F, (m), 
Venugopalan et al. (1994) introduc două regimuri de ablaţie distincte. Primul, în care se 
stabileşte ablaţia în undă continuă, iar distrugerea termică este estimată a fi ką / Va (relația 
5.280), corespunde regimului de ablație caldă de mai sus. Acest regim se aplică când 
există un timp suficient după inițierea ablaţiei pentru ca energia să difuzeze pe o distanță 
kal Va, adică (Tp — bp) > ka l Yaa Totuşi, energia absorbită înainte de inițierea ablației este la 
fel de importantă. Prin modificarea condiției de mai sus în m > kel va, se ajunge la 
valoarea de prag F” (relaţia 5.278) pentru condiția de ablație caldă (F > FE”, cu excepția 
unui factor de doi), Pentru un număr Peelât dat (care prin viteza de ablaţie este propor- 
tional cu iradianţa laser), acest regim corespunde impulsurilor mai lungi, fiind limitat 
pentru impulsuri laser mai scurte, în cazul unei expuneri radiante fixe. . 

-În cazul opus, care corespunde regimului. de ablație fierbinte, zona afectată termic este 
estimată a fi 1/4; (Pe), în limita (Tp = tp) => 0 (Venugopalan er al, 1994). Altfel spus, 
această condiţie se traduce prin: 
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Ep SEEN a e BAD (5.282) 


La expuneri radiante apropiate de pragul F, zp = 1/ Je „unde lungimea de difuzie termică 
este dată de (5.15). De notat că aceste valori reprezintă numai dimensiuni caracteristice 
ale distribuției de temperatură sub frontul de ablaţie, în timp ce adâncimea reală a 
țesutului modificat termic într-o aplicație medicală particulară depinde în mod neliniar de 

6 caracteristicile țesutului şi de evoluția în timp a 
temperaturii. 

O sinteză schematică a celor trei regimuri 
de ablaţie laser în reprezentarea expunere 
radiantă în funcție de durata impulsului (relati- 
wa ablaţie „caldă” ve la F, şi respectiv 7) este prezentată în figura 
z 5.125. Cu certitudine că frontierele între regiju- 
nile de ablație fierbinte, caldă şi rece, date de 
ablatie „fierbinte | ecuaţiile (5.9) pentru Fp, (5.278) pentru F” şi 
(5.281) pentru F,, aproximează numai tranzi- 
tiile graduale între aceste regimuri de ablație. 
Totuşi, o tranziţie abruptă intervine între regi- 

EP mul fără ablație şi regimul de ablaţie rece, pen- 

Fig. 5.125. Sinteză schematică a regimu- tru durate ale impulsurilor laser mai scurte de- 

rilor de ablaţie laser (Majaron er al. 1998). cât timpul de relaxare termică (7, < 7), la care 
nu se observă comportarea cu dublu prag. 


4 ablaţie „rece” 


5.4.5.5.5. Funcția de distrugere Henriques 


Inițierea distrugerilor în țesut este de natură termochimică şi a fost studiată de 
Henriques (1947), Henriques şi Moritz (1947), Moritz (1947) şi Moritz şi Henriques 
(1947). S-a sugerat că, deşi distrugerile din ţesut sunt asociate cu mai multe reacții de 
natură diferită, fiecare cu propriul său coeficient de rată, ele pot fi caracterizate de un 
singur proces, legat de denaturarea proteinelor. 3 

Henriques (1947) a studiat distrugerile termice în pielea de porc şi a presupus un 
model de predicţie a distrugerilor bazat pe ecuaţia Arrhenius.: Conform acestui model, 
distrugerile în țesut au loc când temperatura locală depăşeşte o valoare de prag pentru o 
durată de expunere specificată, Cu cât temperatura este mai mare, cu atât timpul de expu- 
nere trebuie să fie mai mic pentru a evita distrugerile termice în țesuturi. Procesele de 
distrugere pot fi modelate ca procese de rată de prim ordin, pentru care sunt suficienți doi 
coeficienți determinaţi experimental. Modelele bazate pe procesele de rată se aplică cu 
succes pentru predicția pragurilor de distrugere şi dă rezultate mai puţin precise când 
distrugerile devin complete, deoarece sunt încălcate câteva din presupunerile inițiale. 

Pe baza datelor experimentale, Arrhenius a postulat în 1889 o rată de reacţie ce 
descrie efectul căldurii asupra reacțiilor chimice de forma; 


E 
6 =4, e -3), (5.283) 


în care E4 [J/mol] este energia de activare pentru reacţii (diferența de energie între mole- 
culele neafectate termic și o presupusă stare excitată intermediară), R = 8,3144 J/molK 
este constanta universală a gazelor, T [K] este temperatura absolută, iar A, [s"!] este 
frecvenţa de ciocnire moleculară: 


——_—__” 
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kT AS 
A, =p |, „284 
i h «| R (5 ) 


unde k = 1,38054:10% J/K este constanta Boltzmann, A = 6,62559:10°* Js este constanta 
Planck, iar AS [J/mol K] este entalpia de activare. 

Semnificaţia fizică a frecvenţei de ciocnire moleculară, A,, rezidă în faptul că ea este o 
măsură a ratei de oscilație între moleculele materialului studiat. Deoarece procesul de 
distrugere termică are loc într-o stare esențialmente lichidă, 4, atinge valori mari. Pentru 
procesele de distrugere în țesuturi studiate până în prezent, A, variază între 10“ şi 10'%. 
Semnificaţia fizică a energiei de activare, E4, este că aceasta reprezintă o barieră de ener- 
gie care trebuie depășită pentru ca moleculele în starea nativă să fie denaturate pe starea 
corespunzătoare distrugerii termice, de energie mai coborâtă. 

Baza modelelor de distrugere termică fundamentate pe procesele de rată rezidă din 
cinetica reacțiilor chimice. Într-o reacție tipică, reactanții activi termic sar peste o barieră 
de energie (E14) pentru a forma produse. Teoria colizională a cineticii reacțiilor bimole- 
culare de ordinul întâi precizează că reactanţii sunt activați prin ciocniri. Într-un astfel de 
proces, reactanții activaţi/se consideră că formează un „complex” activat, care poate fie 
să se relaxeze înapoi în reactanţii neactivaţi, fie să evolueze pentru a forma o moleculă 
din reactanți. Complexul are unele proprietăți ale unei molecule obișnuite şi este stabilă 
cel puţin temporar. Viteza de reacţie care determină rata de formare a produsului este 
dată de ¢ (relaţia 5.283), în care exponențiala este constanta de echilibru pentru formarea 
complexului activat. În conformitate cu această teorie, E, este energia liberă Gibbs de 
formare a complexului activat: E; = AH - TAS, unde AH [J/mol] este entalpia de activare, 
iar AS [J/mol-K] este entropia de activare. În cazul denaturării colagenului, entalpia şi entro- 
pia de activare au fost determinate pentru pielea de şoarece ca fiind AH = 4,247 -10° J/ moi 
şi respectiv AS = 995,3 J/mol:K (Jacques și Prahl 1987b). 

Presupunând că distrugerile din țesut rezultă ca urmare a denaturării termice a protei- 
nelor, Henriques (1947) a postulat şi testat o ecuaţie pentru distrugeri de forma: 


al, JE pă gdt = A, f s = cp E, / RT)di,. (5.285) 


unde 12 este o măsură a distrugerii nete produse în țesut, fiind numită integrala distruge- 
rilor, integrala Arrhenius sau funcţia de distrugere Henriques. (2 este o funcție adimensio- 
nală, care depinde de poziţie şi de timpul total de încălzire, 7, [s]. 

Procesele cinetice sunt descrise în termenii unei populații de reactanți care este con- 
vertită în produse de reacţie la o rată care depinde de temperatură. Să notăm cu C(0) con- 
centrația (densitatea) de particule a țesutului sănătos şi cu C(7) concentrația de particule 
rămase nedistruse după timpul 7. În general,.se presupune că modificarea temporală a con- 
centraţiei de particule din țesutul sănătos este proporțională cu concentraţia sa de particule: 
Sie —6C (5.286 
dt 7 286) 
în care rata pierderilor de particule din țesutul sănătos este descrisă de o singură constantă 
de rată dependentă de temperatură, 6, dată de (5.283), Integrarea acestei ecuații diferen- 
țiale Bernoulli dă soluţia: 


C(r)= c(o)ex- ae gat) (5.287) 
adică; 


Cle)=CO)expl-2), (5.288) 
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sau: 
| SC) 40) (5.289) 
cle) 
Gradul de distrugere a țesutului este: 
c(o)-c() 
C SSE ep 2): 5.290 
d cO) expl ) ( ) 


Pentru (= 1 (care se consideră pragul pentru distrugeri ireversibile), Ca = 0,633, adică 
63,3 % din ţesut este distrus. 

Semnificaţia fizică a lui 2 se deduce din raportul între concentraţia inițială a reactan- 
ților şi concentrația rămasă după ce procesul s-a desfăşurat un timp specificat. Din punct 
de vedere istoric, 42 a fost interpretată ca o măsură a distrugerii termice, valoarea N= | 
coincizând cu pragul distrugerilor observabile (Henriques şi Moritz 1947). Criteriul pen- 
tru (2= 1 este întrucâtva arbitrar şi se bazează pe considerații histologice. 

Valoarea 2= 0,53 reprezintă condiția minimă pentru distrugeri. Aşadar, pentru 0 < 42< 0,53 
nu intervin distrugeri; pentru 0,53 < Q< 1, distrugerile sunt reversibile, iar pentru (2> 1 
distrugerile sunt ireversibile (Henriques 1947). 

Cheong şi Welch (1989) au construit o scară cu patru categorii de distrugeri, adaptată 
clasificării histologice a distrugerilor (bazată pe formarea de separații în țesut). Cele patru 
categorii, definite de valori numerice pentru 2, în cazul arterelor femurale de la câine 
sunt următoarele: 

2<0,54 fără distrugeri 7 

ALIS cel puțin distrugeri de gradul întâi 

Q<170 cel puțin distrugeri de gradul doi 

x3 000 cel puţin distrugeri de gradul trei 

23:000 ` distrugeri de gradul patru. 

Pentru piele, valorile 2= 0,5, 10 şi 10“ corespund arsurilor de gradul întâi, de gradul doi 
şi respectiv de gradul trei, dacă se utilizează constantele A, = 3,0-10% s!, E4 = 6,3-10 J/mol 
şi temperatura de 45 °C ca temperatură de prag pentru expuneri de lungă durată 
(Thomsen et al. 1989). 

Dependenţa de temperatură a distrugerilor prezise de funcția de distrugere Henriques 
este surprinzătoare. Distrugerile crese cu o rată constantă când temperatura țesutului este 
constantă; dar pentru o creştere liniară a temperaturii, rata de creştere a distrugerilor este 
exponențială. În plus, rata iniţială de creştere a temperaturii în urma iradierii laser (pre- 
zisă de modelele analitice, cum este modelul funcției Green) este aproximativ exponen- 

„a ţială, după cum-au arătat van Gemert şi 
Welch (1989b).- Aceasta sugerează o rată 
virtual instantanee pentru distrugerea tesu- 
turilor de către radiația laser. 

Distrugerea termică în ţesuturi este un 
proces unimolecular, adică constituenţii te- 


Capac E Ep DR sutului suteră tranziția de la starea nativă la 
starea cu distrugeri. Teoria ratelor de reacție 
absolute poate fi folosită pentru a explica 
rata de formare a acestui proces, dacă presu- 
punem că există o întârziere de timp între ac- 
tivarea moleculară şi denaturare. Pe durata acestei întârzieri, moleculele pot să fie dena- 
turate sau să se relaxeze înapoi pe starea nativă, după cum se ilustrează în figura 5.126. 


Fig. 5,126. Diagrama stărilor energetice 
ale activării şi denaturării țesutului 
(Pearce et al, 1991), 


E e a Pina 
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Într-un proces tipic, moleculele în starea nativă de concentraţie C sar pe o stare activată 
G şi de aici fie se relaxează înapoi pe starea inițială, fie se denaturează ireversibil. 

În figura 5.126, AH“ este entalpia de activare şi AH este diferența de entalpie între 
moleculele în starea nativă şi moleculele denaturate. Barierele relative sunt astfel încât la 
distrugerea termică a țesutului, API” este aproape întotdeauna mult mai mică decât AH. 
Astfel, procesul de activare poate fi privit ca având o probabilitate rezonabilă, în timp ce 
probabilitatea ca țesutul denaturat să se relaxeze înapoi pe starea sa nativă este aproape 
nulă, adică poate fi privit ca un eveniment imposibil în absenţa proceselor de vindecare 
consumatoare de energie. 

Caracteristica modelului de distrugere cinetică este că, sub o temperatură de prag, rata 
acumulării distrugerilor este neglijabilă; când această valoare este depăşită, rata creşte 
precipitat. Această comportare rezultă din natura exponențială a funcţiei de distrugere 
Henriques. Este util să se definească temperatura critică 7, ca acea valoare la care rata de 
acumulare a distrugerilor, 42/ dt: 


= = A, expl-E, / RT), : | (5.291) 
este d2/ dt = 1,-adică: 
E 
Ts A 
CRNA (5.292) 


Pentru un proces caracterizat de coeficienții reprezentativi A, = 1,0-10” s! şi £4 = 5-10” J/mol, 
temperatura critică este 75 °C. 

Valorile pentru A, şi E, pot fi determinate experimental prin aplicarea unei tempera- 
turi constante pe o durată suficient de lungă pentru a atinge pragul de distrugere. Presupu- 
nând aplicarea unei temperaturi T pe durata z, în țesut, după care acesta revine la tempe- 
ratura normală, integrala distrugerilor (5.285) se reduce la: 

. N =4,7, expl-E, / RT). (5.293) 


Această ecuaţie arată că distrugerile pie depind exponențial de temperatură şi liniar de 
timp. Pentru timpi de expunere lungi față de constanta de timp de răspuns a țesutului, 
distrugerile pot fi aproximate de ecuația (5.293), dar pentru durate de expunere scurte, 
trebuie luate în consideraţie creşterea şi scăderea tranzitorie a temperaturii țesutului, după 
cum indică integrala distrugerilor. În cazul expunerilor laser scurte, o parte din distruge- 
rile din țesut survin după terminarea impulsului laser. 
Ecuația (5.293) poate fi rescrisă în formă logaritmică sub forma: 
In 2 = In 4, +Int,-E,/ RT. (5.294) 


Pentru o serie de determinări experimentale cu valori (2 constante, dar cu temperaturi 
diferite, o reprezentare a lui Inz, în funcţie de 1/7 indică o linie dreaptă cu panta E,/R şi 
intersecția axei y la (In4, - In2). Dacă o astfel de reprezentare este utilizată pentru a de- 
termina A, şi EA, atunci valoarea lui A, depinde de 2, dar E, este independentă de 
N, Prin urmare, se poate defini 2 în mod arbitrar fără a afecta valoarea energiei de 
activare, 

Utilizând o astfel de fermă pentru datele experimentale obţinute în cazul 
epidermei bazale a pielii de porc, Henriques (1947) a determinat următoarele valori: 
A, > 3,1-10% s! şi E, > 628 kJ/mol, presupunând că pragul de distrugere intervine la 
N= 1, Aceste valori se găsesc în domeniul energiilor de activare şi a entropiei de 
activare pentru proteine. 
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B 100 Ecuația (5.293) este reprezentată în figura 5.127 
ge pentru 2 = 1 şi coeficienții de rată de mai sus. Se 
e'g 80 observă că modificarea temperaturii pentru atingerea 
SA pragului de distrugere variază puțin cu durata de 
e E 60 expunere, crescând cu numai câteva zeci de grade 
aE L0 (50-80 °C) pentru o modificare a timpului de expu- 
Ee ca ag o i 0 w  Nerecu zece ordine de mărime. 


Rata distrugerilor ddr [s"], dată de ecuația 
(5.291), este reprezentată în funcție de temperatură î ui 
figura 5.128, pentru coeficienţii de rată A, = 1,3- 102s? 
şi E, = 628 kJ/mol, determinaţi de Welch şi Polha- 
mus (1984) în cazul iradierii ochiului de maimuță cu 
laserul cu argon. Figura ilustrează: grafic importanța 
relației timp-temperatură în apariția distrugerilor 
termice. Pragul de distrugere nu depinde numai de 9 singură temperatură critică. Unii 
autori consideră temperatura critică ca fiind de 57 0C, care cauzează o distrugere ire- 
versibilă după o expunere de 1 s 
(Halldorsson şi Langerholc 1978). 


Durata expunerii [s] 


Fig. 5.127. Temperatura necesară 
pentru atingerea pragului de 
distrugere în funcție de durata 
expunerii pentru epiderma bazală a 
pielii de pore (McKenzie 1990). 


0s la 75:C Rastegar şi Glenn (1991) au 
A j (crestere 38°C) analizat sensibilitățile parametrilor 
e bezea 1ms la 68; C i pri i i i 
gi do creştere 31°C) țesutului prin varierea lui A, şi E4 


i "atât pentru piele, cât şi pentru pere- 
1s la 574C f 
| (creştere 20° c) tele vaselor arteriale, faţă de valo- 
100 necesare pentru pragul de rile lor. standard. Rezultatele arată 
distruga tere 13 = cj. c „că frecvența de ciocnire moleculară, 
A ere A, este sensibilă la ordinul de mă- 
rime (exponentul lui 10), pe când 
energia de activare,: EA, este. sensi- 


67 77 - 


37 47 57 
[c] 


Temperatura 


ign 5:128. Rata de acumulare a distrugerilor în țesut 
pe baza coeficienţilor de rată determinaţi pentru.: 


ochiul de maimuţă. Timpii asociaţi cu liniile punctate” 
indică numărul de secunde pentru a atinge pragul de - 


distrugere î în cazul unor creşteri treaptă a 


„bilă la cifrele semnificative: (man- 
„tisa). Calculele distrugerilor în am- 


bele cazuri au condus la seturi dife- 


__rite.de valori, datorită naturii dife- 


-rite a mecanismelor. de distrugere 
$ - implicate. 

Teoretic dacă factorul A, se. modifică. de. la 3,1:10% sila 1,3-10% s`! iar energia de 
activare rămâne neschimbată, atunci va fi necesară o temperatură mai coborâtă pentru 
rata de reacţie ddr (la z, = 1 s, de la 59,9 E la 57,8 Se: la p= 10 us, de la 77,7 °C la 
75,4 °C). În cazul ţesuturilor vasculare, 4, = 5, „6: 10° si şi E4 = 430 kJ/mol (Springer şi 

Welch 1993), astfel că dependenţa timpului de expunere în funcție de temperatură pentru 
is de distrügere (sudura țesuturilor vasculare) este următoarea: 54,7 s pentru 70 NER 
6,3 s pentru 75 °C; 0,8 s pentru 80 °C; 0,1 s pentru 85 °C şi 0,01 Spentu 90 *C. 

Mărimile devierilor față de valorile standard demonstrează importanța cunoaşterii 
valorilor precise ale proprietăților țesuturilor, deoarece devierile pot cauza diferențe 
majore în predicția extinderii distrugerilor. A, şi E, sunt valori cuplate, care intervin în 


temperaturilor î în țesut (Welch 1984). 


pereche și trebuie determinate pentru fiecare țesut individual şi nu folosite în mod arbitrar 
de la un tesut la altul. Predicţiile distrugerilor nu sunt unice, deoarece mai multe combi- 
naţii diferite de proprietăţi ale țesutului A, şi E, pot determina aceeaşi adâncime de distru- 
gere la sfârşitul expunerii la temperatură ridicată. 
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Dependenţa de temperatură a proprietăţilor optice trebuie luată în consideraţie pentru 
predicția adâncimilor de distrugere, Dacă se ignoră împrăştierea, în cazul absorbției 
dependente de temperatură se prezice o adâncime de distrugere mai mare decât în cazul 
absorbției constante. Creşterea împrăştierii produce o distrugere mai profundă, în timp ce 
reducerea împrăştierii în țesut determină adâncimi de distrugere considerabil mai mici, 
Aceste rezultate sugerează importanța considerării dependenţei de temperatură a proprie- 
tăților optice şi termice, dacă se doreşte obţinerea de rezultate reproductibile în coagula- 
rea controlată a țesuturilor. 

Pentru țesuturile biologice, factorul 4, determinat experimental depinde de criteriul 
folosit pentru definirea pragului de distrugere (valoarea lui In? în ecuaţia 5.249). Deter- 
minarea histologică a pragului apare la o putere laser mai scăzută decât puterea maximă 
necesară pentru apariția vizuală a pragului de distrugere şi astfel valoarea factorului A, 
este mai coborâtă. 

O serie de cercetători au determinat experimental coeficienţii de rată pentru diverse fe- 
suturi. S-a utilizat metoda bazată pe ecuaţia (5.294) pentru 42 = 1, sau C(7,) = 0,367 C(0) 
(relaţia 5.289), adică concentrația rămasă în starea nativă (nedistrusă) a constituenţilor 
țesutului după o “iradiere laser de 7, secunde reprezintă 36,7 % din concentraţia iniţială. 
Metoda experimentală uzuală constă în expunerea eşantioanelor de țesut la temperatură 
constantă într-o baie cu-apă şi prin aplicarea la suprafață a apei încălzite sau plasarea pe o 
placă metalică încălzită în intervalele de timp dorite. Tabelul 5.33 listează coeficienţii de 
rată obținuți în diverse experimente. . | ; 

Când se „utilizează laserii pentru tratamentul clinic al unor afecțiuni dermatologice, o 
variabilă de importanță majoră în dozimetria laser, este pragul de purpură. Acesta este 
determinat de proprietăţile optice şi termice ale pielii, deoarece producerea purpurii este 
mai degrabă de origine fototermică decât de origine fotochimică. Coagularea țesutului, 
inclusiv formarea purpurei, poate fi descrisă de funcția de distrugere Henriques. Pearce er 
al. (1991) au aplicat acest model cinetic pentru datele termice tranzitorii in vivo, în 
vederea estimării energiei de activare şi a frecvenței de ciocnire moleculară pentru forma- 
rea purpurei în pielea de porc. WHI VIANU și 


Tabelul 5.33. Coeficienţii de rată determinaţi experimental şi temperatură critică calculată cu (5.292) 


TŢesut/autori + je Bo AF Ea i de y Condiţii 
} fs A i Cli š 
Retină j Fi 
Takata et al, (1974) E a acei delia Ţ<43* 
st 1 a 400 e 66 43 9% <T < 500% 
E EN 9311004901670 60 T> 50% 
Welch și Polhamus (1984) 1,310% 628 58° 
Weinberg et al. (1984) [gr 34521293 75 
Piele 
Henriques (1947) tut a310% tiu i628 60 
Weaver şi Stoll (1969) 221047 toiu183 56 44C T< 50% 
pa 0,8410"! 327 60 T 250°C 
Pearce ef al, (1993) 1,4610% 306 SI. 
Oy 
Yang et al. (1991) i 
- albuș a dla Oe 385 76 
- pălbenuş 3,05.105% 389 87 
Colagen 


Thomsen e! al, (1989) 6,3:10% 360 83: 
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Țesut/autori A, EA Ii Condiții 
[s] [kJ/mol] [C] 
Aortă (colagen) i 
Agah 1988 (după Springer şi 5,6:10% 430 79 


Welch 1993) 
Tendon (colagen) 


Maitland şi Walsh (1997) 19.105 370 70 
Fibroblast HeLa S-3 
Rastegar şi Glenn (1991) 9,1-10% 249 89 


Coeficienții de rată astfel de- 
terminaţi: £4 = 339 kJ/mol şi A, = 
4,11:10% s'!, diferă de cei estimați 
de Moritz şi Henriques (1947) 
(E, = 628 KJ/mol, A, = 3,1-10” st), 
Aceste două seturi de coeficienți 
conduc la procese de distrugere cu 
Temperatura. ["C) rate de creştere şi temperaturi de 


Fig. 5.129. Rata de acumulare a distrugerilor (442/d?) prag diferite. Figur 3 ali 2 SERE 

pentru purpură (linia continuă) şi în cazul rezultatelor ră rata acumulării distrugerilor 

obținute de Moritz şi Henriques (1947) (Pearce et al. 1991). (42/dt dată de ecuația 5.291) pen- 
tru cele două procese. 


Datele pentru purpură indică o temperatură critică (de prag) mai coborâtă decât datele 
anterioare raportate pentru epiderma bazală a pielii de porc (57 0C față de 60 °C), pragul 
fiind definit pentru 2= 1. De asemenea, pentru datele anterioare, rata de creştere este mai 
rapidă decât pentru purpură. Cele două curbe se intersectează la aproximativ 62 Că 

Diferenţele între cele două seturi de rezultate pot fi atribuite următorilor factori. În 
primul rând, deşi ambele rezultate sunt obținute pentru pielea de porc in vivo, procesul de 
distrugere este diferit în cele două cazuri. În cazul studiului efectuat de Moritz şi 
Henriques (1947), metoda de expunere constă în contactul de suprafață cu apă la tempe- 
ratură ridicată, care, pentru timpi de expunere foarte lungi, conduce la difuzia plasmei 
sangvine şi crearea de pustule. Expunerea laser, ca şi metodele electrică sau electro- 
chirurgicală, nu conduce niciodată la formarea de pustule. În al doilea rând, un singur set 
de coeficienți obţinuţi în experienţele anterioare este folosit pentru a descrie o multitudine 
de procese de distrugere, care intervin într-un domeniu larg de temperaturi, începând cu 
pustulele și până la arsuri profunde (inclusiv hialinizarea colagenului). Forțarea unui 
singur set de parametri pentru a descrie o serie de procese poate conduce la un com- 
promis, deși se afirmă adesea că în sistemele cu mai multe componente trebuie să existe 
un proces dominant. 

Dacă se cunoaște evoluția temperaturii în țesut, funcția de distrugere Henriques 
(5.285) permite calcularea distrugerilor termice produse în țesut de iradierea laser. 
Această abordare a fost utilizată de Gerstmann er al. (1990) şi Gerstmann er al. (1993) 
pentru a evalua distrugerile termice în țesuturile iradiate cu laserul cu CO». Câmpurile 
de temperatură în țesuturile biologice moi au fost calculate cu ajutorul modelului 
elaborat de Sagi er al, (1990) și prezentat în § 5,4,4.2, S-au folosit coeficienţii de rată 
determinaţi experimental de Henriques și Moritz (1947), Simulările au fost realizate 
pentru un singur impuls laser sau pentru o secvență de impulsuri, fasciculul laser având 
profil gaussian sau rectangular. 


Rata de distrugere 
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Prezentarea grafică a rezultatelor complete pentru ambele profiluri este dată în figura 
5.130, sub forma mărimii distrugerii periferice în funcţie de durata impulsului laser. S-a 
ales evaluarea adâncimii zonei de distrugere în cazul simulării fasciculului cu profil 
rectangular şi a raportului între volumul țesutului distrus și volumul ablat în cazul 
fasciculului gaussian, deoarece adâncimea distrugerilor se modifică semnificativ de-a 
lungul marginilor craterului format de fasciculul gaussian. O comparaţie între rezultate pe 
baza adâncimii distrugerilor ar furniza concluzii fără semnificaţie. 
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Fig. 5.130. (a) Raportul volumelor de ţesut distrus şi țesut ablat în funcție 
de durata impulsului obţinut pentru simularea iradierii cu un singur impuls 
laser, fasciculul având profil gaussian; (b) Adâncimea de distrugere în 
funcţie de durata impulsului obținută prin simularea iradierii cu un singur 
impuls laser, fasciculul având profil rectangular (Gerstmann et al. 1990). 


Din figura 5.130 se observă că nu intervin modificări importante sub durate ale im- 
pulsului laser de 1 ms. Aceasta se consideră durata optimă a impulsului, deşi durata poate 
fi mărită până la 10 ms fără a afecta în mod dramatic raportul distrugeri/ablaţie. Când se 
aplică un fascicul cu profil gaussian, distrugerile nu pot fi micşorate sub adâncimea co- 
respunzătoare absorbției directe. O adâncime de absorbţie de 10 um determină un strat de 
țesut distrus cu o adâncime de trei ori mai mare. Aripile laterale ale profilului gaussian 
conţin o parte din energia laser sub pragul de ablaţie, ceea ce conduce la creşterea distru- 
gerilor termice. Fasciculul laser cu profil rectangular produce distrugeri mari numai la 
fundul craterului. 

Aceste rezultate pot fi interpretate în modul următor. Scurtarea duratei impulsului 
când se aplică o energie constantă pe impuls înseamnă o creştere a puterii de vârf a 
impulsului. Aşadar, optimul poate fi exprimat în funcție de putere. O astfel de definiție 
este preferabilă, deoarece durata optimă a impulsului este dependentă de energia impul- 
sului, în timp ce puterea optimă este aproape independentă. Rezultatele corespund unei 
puteri optime de 150 W (150 mJ/1 ms), adică la o iradianţă de aproximativ 5 kW/cmê. În 
mod echivalent se poate utiliza o durată a impulsului de 10 ms, dar atunci trebuie să 
creștem energia pe impuls la 1,5 J. 

Simulările cu secvențe de impulsuri au arătat importanța frecvenţei de repetiție a im- 
pulsurilor (Gerstmann er al, 1993), O frecvenţă de repetiție mai coborâtă tinde să cauzeze 
distrugeri mai reduse, datorită timpului de răcire mai mare între impulsuri, care permite 
difuzia căldurii în interiorul eșantionului şi răcirea regiunii de lângă zona de ablaţie. Un 
alt factor care controlează adâncimea de distrugere este raportul între propagarea fron- 
tului de distrugere și viteza de ablaţie, Condiţia existenţei unui front de distrugere care se 
propagă în timp este ca timpul între două impulsuri succesive să fie mult mai mic decât 
timpul de răcire tipic pentru țesut, astfel încât practic să nu se observe nici o micşorare a 
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temperaturii între impulsuri. Pentru o frecvenţă de 1 Hz, timpul între impulsuri (0,5 s) 
este de aceeași mărime cu timpul caracteristic de răcire. Prin urmare, distrugerea este 
limitată la 20 jum, cauzată în principal de absorbţia directă. Rezultatele simulării cu frec- 
venţa de repetiţie a impulsurilor de 30 Hz arată o adâncime a distrugerilor mai mare, de 
80 um. De această dată, existența unui front de distrugere în propagare introduce o con- 
tribuție semnificativă la distrugeri (vezi § 5.4.5,5.4). 

Gerstmann et al. (1993) au determinat o viteză de propagare a frontului de distrugeri 
de 200 um/s. Pentru a minimiza distrugerile, viteza de ablaţie trebuie să fie egală sau să 
depăşească viteza de propagare a frontului de distrugeri. În acest fel, frontul de ablaţie se 
găseşte întotdeauna înaintea frontului de distrugeri, iar distrugerile sunt reduse la valoarea 
minimă inevitabilă, impusă de adâncimea de absorbţie. Pentru un ţesut cu proprietăți 
termofizice apropiate de cele ale apei, condiţia de mai sus conduce la o iradianță minimă 
de 50 W/cm? (relaţia 5.195). 

Creşterea frecvenţei de repetiţie a impulsurilor de la o valoare inițială scăzută produce 
mai întâi un front de distrugeri care se propagă mai rapid decât frontul de ablație, mărind 
în acest fel distrugerile. Dacă frecvenţa de repetiţie a impulsurilor este crescută în conti- 
nuare, se măreşte şi puterea medie şi cu ea viteza de ablaţie, astfel că adâncimea distruge- 
rilor se va micşora. Prin urmare, dacă frecvența de repetiție tinde spre regimul de funcțio- 
nare în undă continuă, adâncimea distrugerilor este asemănătoare cu cea obținută la 
cealaltă extremă, a frecvenţelor de repetiţie foarte coborâte. Rezultatele obținute când se 
simulează într-un domeniu mare de frecvenţe de repetiție confirmă această: supoziţie. În 
figura 5.131 s-a reprezentat adâncimea stratului distrus termic (în direcţia z la suprafața 
eşantionului) în funcţie de frecvenţa de repetiție a impulsurilor. Cele mai mari adâncimi 
de distrugere se observă la frecvențe de repetiție intermediare (lângă 50 Hz), iar cele mai 
reduse adâncimi se obţin la cele două extreme ale axei frecvențelor de repetiție. 

„1 "Un. fascicul. gaussian- nu. poate realiza 
„niciodată un front de ablaţie care este situat 
înaintea frontului distrugerilor, oriunde pe 
axa radială. Drept urmare, aripile fasciculului 
„gaussian determină. o regiune, cu iradianță 
„mai mică decât cea impusă de viteza de 
ablaţie. Singurul mod de a preveni distru- 
gerile prin conducţie la frecvenţe de repetiție 
PET a au „imari este de a micşora durata totală la 30 ms. 
gi 10 02703 + În „aceste condiţii, distrugerile produse de 
Frecventa de repetiție a impulsurilor. [Hz] - conducţie sunt de acelaşi ordin de mărime cu 

i j EEEE distrugerile, ce rezultă din absorbție; condiția 
ina a sat a LE de mai sus nueste aplicabilă în practică şi de 
de repetiție a irenului de impulsuri, obținută aŞ9Rî 9 EON rezonabilă este „de a irad n 
prin simulare în cazul unui profil de făscicul țesutul, la, frecvențe de repetiţie coborâte, 
gaussian (Gerstmann er al, 1993). adică de 1-10 klz, cu impulsuri a căror durată 

nu depăşeşte 30 ms, 

Distrugerile termice datorită absorbției directe nu pot fi: evitate. Singurul mod de a 
reduce acest strat, care, la suprafața craterului este de 200 um datorită aripilor fasci- 
culului gaussian, este de a utiliza un fascicul cu profilul rectangular, 


50 


Adâncimea de distrugere [um] 


5,4,5,5.6, Ruptura țesuturilor 


Efectul rezistenţei materialului trebuie luat în consideraţie la iradierea laser atât pentru 
determinarea ratelor şi sficiențelor de ablaţie, cât şi pentru estimarea profùnzimii disku- 
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porilor în țesuturi. Dacă unda de presiune este suficient de mare şi depăşeşte rezistența 
limită a materialului, poate interveni fracturarea și ablația explozivă la suprafață, iar 
distrugerile se pot extinde la distanțe mari față de locul de iradiere. Utilizarea unui laser 
în impulsuri sau un laser în undă continuă de foarte mare putere determină înmagazinarea 
rapidă a energiei şi încălzirea bruscă a țesutului. Deoarece timpul este insuficient pentru 
expansiunea apei încălzite, poate avea loc o creştere uriaşă a presiunii, urmată de îndepăr- 
tarea explozivă violentă a țesutului. 

Creşterea presiunii în țesut poate avea loc şi datorită generării undelor de şoc sau a 
undelor acustice de mare amplitudine. Undele de şoc pot fi produse.de expansiunea termică, 
dacă viteza particulelor datorită încălzirii la 100 °C indusă de laser pe durata de 1 us 
depăşeşte viteza sunetului; totuși, un calcul simplu bazat pe coeficientul de expansiune al 
apei sugerează că acest lucru este improbabil. Undele acustice suficient de puternice pot 
genera presiuni locale care depășesc tonicitatea țesutului. Aşadar, nu poate fi eliminată 
posibilitatea ca undele acustice să intervină în îndepărtarea explozivă a materialului. 

Deşi proprietățile mecanice ale țesuturilor nu sunt la fel de bine caracterizate ca cele 
ale apei, este cunoscut faptul că tonicitatea la extensie a țesutului este legată direct de 
conținutul de țesut conectiv. Astfel, pielea şi aorta, datorită conţinutului lor ridicat de 
colagen şi elastină, sunt țesuturi cu tonicitate ridicată. Miocardul este de asemenea un 
țesut rezistent, dar, datorită faptului că are un conținut mai mic de țesut conectiv, nu este 
la fel de rezistent la presiune. Ficatul, cu şi mai puțin ţesut conectiv, este unul din cele 
mai friabile țesuturi. 

Tonicitatea celor mai multe ţesuturi depinde puternic de conținutul de colagen. Pentru 
țesuturile menţionate, ordinea crescătoare în ce priveşte conținutul de colagen este urmă- 
toarea: ficat, miocard, aortă şi piele. Tonicitatea pielii este aproximativ 1 KN/cm?; tonicita- 
tea aortei, deşi este un material anizotrop, este de aproximativ 200 N/cm?, iar cea a miocar- 
dului este. în jur de 4 N/cm?. Tonicitatea ficatului este considerabil mai mică de 4 N/cm? 
(Walsh şi Deutsch 1989c). Aceşti autori au observat o relație monotonă între tonicitatea 
țesutului şi eficiența de ablaţie. Rezistența mecanică a țesuturilor poate afecta îndepărta- 
rea de masă la ablaţia în impulsuri cu un factor de şapte (Walsh şi Deutsch 1989c). 

Tonicitatea la extensie a unor materiale depinde de viteza de tensionare şi de tempe- 
ratură, adică dacă un material este tensionat rapid sau la o temperatură ridicată, tonicitatea 
este mai redusă față de cazul când materialul este tensionat mai lent sau la o temperatură 
mai joasă. Ablaţia ţesuturilor implică tensionarea extrem de rapidă a țesuturilor încălzite şi 
de aceea datele existente în literatură pentru tonicitate, obținute în general la valori mici ale 
vitezei de tensionare şi temperatură, nu sunt în general aplicabile ablaţiei laser. 

lradierea laser la expunere radiantă ridicată a demonstrat că distrugerile termice sunt 
mai mari, cu ruptura evidentă a țesutului care nu este ablat (Walsh et al. 1989a, Stern et 
al. 1988, Walsh şi Deutsch 1991a), De exemplu, iradierea cu laserul Er:YAG în regim de 
oscilație liberă la o expunere radiantă de 75 J/cm? secționează rapid țesutul, dar lasă o 
distrugere termică de 100 um și rupturi în țesut care se extind lateral până la 1 mm față de 
marginea craterului (Cummings și Walsh 1993a). Ruptura tesuturilor care nu sunt ablate 
nu poate fi explicată printr-un model de ablaţie care consideră numai parametrii optici şi 
termici ai țesutului, Ruptura țesuturilor rezultă ca urmare a formării de fisuri şi fracturi, 
care sunt iniţiate în regiunile de concentrare a stresului, odată cu creşterea presiunii în 
cavitatea de ablație, 

Cummings și Walsh (1993a) au corelat presiunea medie generată de norul de fum pro- 
dus de ablaţie cu proprietăţile mecanice cunoscute ale țesuturilor şi aspectul microscopic 
al țesutului după ablaţie. Presiunea generată de norul de fum poate fi determinată prin 
metoda pendulului balistic (vezi $ 5.4,5,2,4). Din datele despre momentul de recul, 
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geometria craterului de ablaţie şi durata ejectării norului de fum se poate calcula presiu- 
nea medie de ablaţie. 

Figura 5.132 arată presiunea axială medie în funcție de expunerea radiantă pe impuls 
pentru piele şi aortă. Presiunea axială medie a fost calculată din momentul de recul, AM, 
aria spotului, A, şi durata impulsului, 7: 

p= forța! arie = AM (47, )= Mâv/(A7,), (5.295) 


unde M este masa țesutului ablat, iar Av este viteza de recul măsurată a țesutului, Se 
observă că nu există o, diferență semnificativă pentru presiunea axială medie în timpul 
ablației pielii şi aortei. Acest rezultat este de aşteptat, deoarece experiențele au de- 
monstrat o diferență mică între ablaţia pielii şi a aortei. radierea a fost limitată la expu- 
neri radiante coborâte din cauza perforării totale a grosimii aortei. 

Comparaţia între piele şi ficat în ceea ce pri- 
veşte presiunea axială medie în funcţie de expune- 
rea radiantă este prezentată în figura 5.133. La ex- 
puneri radiante coborâte, pielea şi ficatul ating pre- 
siuni comparabile. Dacă expunerea radiantă pe im- 
puls creşte, diferența între presiunile măsurate devi- 
ne mai mare. La 200 J/cm;, presiunea indusă în piele 
este mai mare decât dublul celei induse în ficat. 

Tabelul 5.34 însumează efectele mecanice ale 
0 10 20 30 40 50 60 70 80 ablaţiei pentru țesuturile utilizate în experiențele de 

Fluența pe impuls [J/cm?] ruptură a țesuturilor. Expansiunea țesutului pe du- 
Fig. 5.132. Presiunea axială medie în Tată impulsului a fost estimată din diametrul crate- 
funcţie de expunerea radiantă pe rului ablat (2x ax) şi din diametrul ariei iradiate (2w). 
impuls, pentru piele şi aortă. Condiţii Dacă craterul de ablație a fost mult mai mic decât 
de iradiere: A = 2,78 um, 7, = 250 ps, mărimea spotului fasciculului incident, s-a presupus 
2w(1/e°) = 500 um (Cummings şi că țesutul s-a expandat lateral pe durata impulsului 
Walsh 1993a). şi apoi s-a contractat înapoi spre centrul regiunii 


Presiunea axială medie [MPa] 


Ep z iradiate după terminarea impulsului. Expan- 
£ siunea calculată poate fi comparată cu elon- 

Z 10 gația limită a diverselor țesuturi. 
2 o „Particulele colectate cu dimensiunea sub 
E pe Š 10 um nu au putut fi măsurate cu precizie şi 
2 06 2 ` au fost asemănate vaporilor de apă. Parti- 
z i ie pă culele mai mari de 10 um au fost consi- 
Ó op 9 o „5 derate ca resturi de țesut nevaporizate din 
2 oo 2 ticat} norul de fum ejectat de ablațic, care au fost 
502 e : accelerate în afara craterului. Unele compo- 
g nente celulare şi extracelulare ale țesutului 
09 50 100 150 200 „au fost ejectate ca şuvițe lungi şi bucăți 
Fluenţo pe impuls [J/tm?) mari de material. În cazul ficatului, au fost 


colectate bucăţi şi mai mari, 

Compoziţia şi structura diferită a fiecă- 
rui țesut au afectat modul în care se mani- 
testă ruptura țesutului. Ficatul a prezentat 
rupturi în toate direcțiile în țesutul care nu 
este ablat, în timp ce rupturile în aortă au 


Fig, 5.133, Presiunea axială medie în funcţie 
de expunerea radiantă pe impuls, pentru piele 
şi ficat, Condiţii de iradiere: A = 2,78 um, Tp 
= 250 us, 2w(1/e?) = 500 um (Cumminas şi 
Walsh 19933), 


apărut întotdeauna pe direcţia circumferinței, după cum au observat şi Walsh şi Deutsch 
(1989b), În cornee s-au manifestat două mecanisme diferite de ruptură, corespunzătoare 


Ţesut Expansiunea pe Conţinutul materiei Ruptura țesutului 
durata impulsului expulzate 
(w ge Xmax)/W 
Pra Manifestare 
| Piele <10% la expuneri In mare parte vapori - Nu s-au observat 
| radiante mari de apă şi particule cu rupturi 
diametrul de 10-20 
um la expuneri - 
radiante mari ` ; 

Aortă — Longitudinal: Vapori de apă şi par- 20 J/cm? Rupturi prin substanța 
>75 % la expuneri ra- ticule cu diametrul de . de bază între fibrilele 
diante mari 10-50 um la expuneri de elastină 
Transversal: radiante mari 9 
= 25 % la expuneri ra- -.. 
diante mari 

Ficat = 100% Vapori de apă, şuvițe, 10 J/cm? — Bucăţi mari intacte de 

bucăți mari cu materie în norul de 
2 “lungimea de fum. Rupturi în țesutul 
50-500 um care nu este ablat 
Cornee < 10% la expuneri `“ Vapori de apă, şuvițe ~ 10J/cm2 Resturi ale epiteliului 
radiante mari 50 J/em? _ Rupturi radiale lungi 
Calculele teoretice nu iau în considerație efec- N 
tul mecanismelor de pierdere a energiei. Modelul € 2 
7 presupune că întreaga energie a impulsului laser pr 
contribuie la ablaţie cu eficiență maximă. Diferen- k teoretică ~^ 
ta între presiunea de ablație calculată şi cea mă- 9 Pi 
surată se datorează unor efecte de pierdere a ener- g! j i 
Fiii erei ] P Ă (=) „4 măsurată 
giei prin reflexie, împrăștiere şi ecranare datorită g 
norului de fum pe durata impulsului laser, De  $ 
asemenea, efectele difuziei termice pe durata im- K a 
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la două componente structurale diferite: resturi contorsionate ale epiteliului, desprinse de 


stromă şi rupturi radiale între lamelele stromei. 


Rezultatele experienţelor efectuate în piele demonstrează că presiunea variază aproxi- 
mativ liniar cu expunerea radiantă. În condiţiile de iradiere de mai sus, se pot aplica 
ecuaţiile gaz-dinamice, Aceste ecuaţii includ ecuaţia Navier-Stokes, ecuaţia de continui- 
tate şi ecuația de echilibru a energiei, adică conservarea momentului, masei şi energiei. 
Prin aplicarea acestor ecuaţii în problema ablaţiei laser, se găseşte că presiunea variază 
aproape liniar cu expunerea radiantă (Cummings şi Walsh 1993a), Înlocuind valorile 
parametrilor termici şi optici se obține o concordanță bună între presiunea calculată şi cea 


măsurată (figura 5.134). 


Tabelul 5.34. Caracteristicile de expansiune ale țesutului, conținutul materiei expulzate şi 


aspectul rupturii în diverse țesuturi 


pulsului contribuie la micșorarea presiunii măsu- 
rate, în comparaţie cu cea teoretică, 

O compilare a proprietăţilor mecanice cunoseute 
ale țesuturilor este prezentată în tabelul 5.35. Din 
aceste date se poate remarca dependența de proprie- 
tățile țesutului a rupturilor produse cu laserul, Struc- 


100 
Expunerea radiantă URĂ 


Fig. 5.134, Comparaţie între presiunea 
axială calculată şi presiunea măsurată 


în piole în funcţie de expunerea 


radianlă (Cummings şi Walsh 19938), 
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tura şi deci proprietățile oricărui țesut depind de componentele prezente și de orientarea lor 
anatomică. Țesutul constă dintr-o rețea de celule, fibre proteinice, o substanță de bază 
structurată pe polizaharide şi apă. Orice țesut poate fi considerat ca un material compozit, în 
care fibrele asigură componenta elastică, iar substanța de bază furnizează matricea suport. 
Proprietățile mecanice ale componentelor țesutului sunt indicate în tabelul 5.36. 


Tabelul 5.35. Compoziţia, structura şi proprietăţile mecanice ale țesuturilor 


Tesut Compoziție și structură Proprietăți mecanice 
Tonicitate Elongaţie 
limită [MPa limită [% 
Piele Apă (69,3 % în greutate totală); colagen (75 % 7,6 78 


(dermă) în greutate, deshidratat); mucopolizaharide 
(20 % în greutate, deshidratate). 
Constă din fibre de colagen orientate aleatoriu 


Aortă Apă (79 % în greutate totală); elastină plus Transversale 


4 


(media) colagen (65 % în greutate, deshidratat) 1,177 
Fibrele elastice din media sunt orientate pe Longitudinale 
circumferință față de lumen 0,07 81 
Ficat Apă (78,9% în greutate totală); << 0,04 > 100 


- (parenchim) colagen (< 5 % în greutate totală). 
Structuri celulare grupate în lobuli cilindrici b o 


Tabelul 5.36. Proprietățile mecanice ale componentelor țesutului 


Componente ale țesutului Proprietăți mecanice 
Tonicitate Elongație limită Modul de elasticitate 
limită [MPa] [%] [MPa] 
Colagen 3 000 s 50 100 
Fibre elastice 1 100 z 3 


Pe baza acestor proprietăți mecanice se poate explica ruptura țesutului prezentată în 
tabelul 5.34. În cazul pielii, cea mai mare presiune atinsă în experienţe a fost de 1,2 MPa, 
astfel că presiunea indusă nu depăşeşte tonicitatea limită (tabelul 5.35). De asemenea, 
elongaţia maximă a fost de 10 %, mai mică decât valoarea limită. În aceste condiții nu 
s-au observat rupturi în piele. 

Vasul sangvin constă din trei straturi: intima (50-100 um), media (1 000-3 000 um) şi 
adventitia, Proprietăţile mecanice ale aortei se presupun ca fiind cele ale stratului 
mijlociu, acesta fiind cel mai gros. Compoziţia stratului mijlociu se modifică de-a lungul 
aortei, dar în general elastina depăşeste colagenul. La expuneri radiante < 25 J/cm? se 
atinge o presiune comparabilă cu tonicitatea limită în direcţia longitudinală, S-au observat 
rupturi pe această direcţie chiar și la expuneri radiante de 20 J/em?. Elongația măsurată a 
depăşit de asemenea elongaţia limită în direcţia longitudinală, Aşadar, există o corelare 
strânsă între tonicitatea longitudinală, presiunea măsurată şi rupturile observate între 
fibrele de elastină orientate pe circumferință, 

Ficatul, cu conţinutul său scăzut de țesut coneetiv, este cel mai fiabil şi se rupe cel 
mai ușor dintre țesuturile studiate, Presiunea corespunzătoare tonicității limită a ficatului 
se atinge la o expunere radiantă < 15 Jem?. Rupturi s-au observat chiar şi la expuneri 
radiante mai mici de 10 J/cm?, Elongaţia pentru ficat este cuprinsă între 25 % şi 100 %. 
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Examinarea vizuală şi microscopică a 
locurilor de ablație induse de laser în 
cornee a demonstrat existența rupturilor în 
țesutul care nu este ablat. Figura 5.135 
ilustrează schematic că rupturile au inter- 
venit la nivelul celulelor epiteliale de-a 
lungul suprafeţei anterioare a corneei, pre- 
cum şi ca fracturi lungi ce se propagă ra- 


Ruptură a stratului de 
celule produsă în timpul 
ablaţiei laser, 


Legături slabe între 
stratul de celule 
superficial și stroma 


~ 
Stratul g : 
celular 
Stratul >, l de __Rupturi 
lamele 


dial față de cavitatea de ablaţie. 

Rupturile între lamelele stromei prezin- 
tă distrugeri termice de-a lungul margini- 
lor, ceea ce demonstrează că acestea s-au 
format pe durata impulsului laser. Expune- 
rea radiantă de prag pentru apariţia acestor 
rupturi a fost determinată ca fiind de 50 J/em?. Presupunând un proces de ablaţie similar 
cu cel din piele şi aortă, această expunere radiantă de prag implică o presiune de prag de 
0,35 MPa, care este egală cu tonicitatea limită a legăturilor între lamelele corneei. 

Din datele pentru tonicitatea limită a ţesuturilor listate în tabelul 5.35 şi aspectul 
rupturii țesuturilor prezentat în tabelul 5.34 se poate observa că țesutul în întregul său este 
considerat mai slab decât componentele sale (tabelul. 5.36). Rezistenţa mecanică mai 
slabă a ţesuturilor poate fi corelată cu prezența a numeroase defecte locale şi fisuri în 
țesut, astfel că dacă se aplică un stres unui material cu fisuri, va avea loc concentrarea 
stresului în acele fisuri şi materialul va ceda în locurile respective. 


Fig. 5.135. Reprezentarea schematică a 
rupturilor care intervin în cornee: ruptura 
epiteliului şi rupturi între lamelele stromei 
(Cummings şi Walsh 1993a). 


5.4.5.5.7. Hipertermia 


Ecuația (5.293) şi figura 5.127 arată că necroza țesutului intervine după creşterea tem- 
peraturii la (42-47) °C pentru timpi de expunere de ordinul zecilor de minute. Procedeul 
de tratament la temperaturi uşor ridicate se numeşte hipertermie. Hipertermia poate fi 
indusă în mod deliberat cu laserul sau poate interveni ca un fenomen secundar în terapia 
fotodinamică. În aceste cazuri, puterea înmagazinată în țesut trebuie să fie suficient de 
scăzută, astfel încât o proporție semnificativă din căldura dezvoltată să fie îndepărtată 
prin perfuzia sângelui şi nu prin conducție termică. În volumul iradiat, sângele intră la 
temperatura arterială şi iese la temperatura locală. 

Hipertermia ca modalitate clinică se bazează pe răspunsul selectiv al tumorilor pe 
durata unei" încălziri moderate a țesutului. Răspunsul tumoral selectiv a fost observat la 
încălzirea tumorilor maligne la temperaturi în domeniul 42-47 °C, timp de zeci de minute. 
Efectul citotoxic al hipertermiei poate fi direcționat către celulele neoplazice, sau poate fi 
iniţiat ca un efect secundar, cauzat de distrugerea celulelor endoteliale ale microvasculari- 
Zaţiei tumorale. Hipertermia şi-a demonstrat utilitatea ca o modalitate complementară în 
tehnici terapeutice ca radiația ionizantă sau chimioterapia, sau în tehnici experimentale ca 
terapia fotodinamică, 

Sursele comune de căldură sunt ultrasunetele, undele radio şi microundele. Fiecare 
dintre aceste surse poate produce încălzirea eficientă a tumorilor, dar, din păcate, genera- 
rea de căldură nu este localizată strict la țesutul tumoral, Absorbţia radiaţiei laser are o 
anumită specificitate, De exemplu, în oftalmologie, radiaţia laser din vizibil şi infraroșu 
apropiat nu este absorbită în mediile oculare, dar există o absorbție puternic dependentă 
de lungimea de undă în tumorile oculare. Hipertermia indusă cu laserul este utilă în 
tratamentul unor tumori intraoculare, ca retinoblastomul la copii sau melanomul tractului 
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uveal la adulți. În tumorile nepigmentate, cum este retinoblastomul, adâncimea de penetrare 
optică variază între 1,5 mm în zona albastră a spectrului (500 nm) şi 4 mm în roșu/infraroşu 
apropiat (700-900 nm). Adâncimea de penetrare optică în tumorile melanice creşte puternic 
odată cu lungimea de undă de la mai puţin de 0,1 mm la 500 nm până la o valoare maximă 
de (0,5-1) mm în regiunea inftaroșie a spectrului (Svaasand et al. 1989). 

Penetrarea limitată a radiaţiei laser în cele mai multe țesuturi, semnificativ mai mică 
decât în cazul undelor radio sau a microundelor, exclude utilizarea laserilor în tratarea 
leziunilor cu grosimi mai mari de 10 mm. O distribuţie optimă de temperatură impune ca 
adâncimea de penetrare optică să fie de aceeaşi mărime cu grosimea tumorii. Astfel, 
pentru tumori cu grosimea mai mare de 1 mm, lungimile de undă din infraroșu apropiat 
sunt relevante pentru hipertermia indusă cu laserul. 

Hipertermia poate fi tratată cu ajutorul ecuaţiei de transfer a biocăldurii (5.44) sau 
(5.45). Perfuzia este caracterizată de rata k, [s], adică de volumul de sânge ce curge prin 
unitatea de volum din ţesut într-o secundă. După stabilirea echilibrului termic, ecuaţia 
(5.45) devine: 


V 2 IAE 9, = (027) 

K ka 
Pentru a vedea cum se comportă un astfel de sistem, vom observa că în analiza uni- 
dimensională, funcţia T variază ca exp [-z(kp/ka) ]. Adâncimea caracteristică ce rezultă 


din această dependență a fost numită adâncime de penetrare termică la perfuzie (6,) 
(Svaasand 1982): 


=0. (5.296) 


5, = (ku 7R,Y?. (5.297) 


Tabelul 5.37. Valorile tipice ale ratei de perfuzie şi adâncimea de penetrare la perfuzie 
corespunzătoare, pentru diferite țesuturi 


Tesut k, [s7] ò [mm 
Coroidă / rinichi 0,05 - 0,10 RISES 
Cortex cerebral 0,007 - 0,02 2,5-4 
Piele 0,002 - 0,007 4-7 
Muşchi 3.104 - 2.10% 7-20 
Grăsime 1:10: - 3:102 20-35 


i aaeeea 


Efectul lui 6, poate fi înțeles intuitiv imaginându-ne efectul țesutului perfuzat de 
sânge, care este înconjurat de o sursă de căldură, Dacă perfuzia sângelui este ridicată, 
căldura va fi îndepărtată mai repede, astfel că adâncimea de penetrare este corespunzător 
mai mică, Tabelul 5.37 listează valorile tipice ale perfuziei A, [s] indicate de Svaasand et 
al. (1985) (în conformitate cu tabelul 5.12) şi adâncimile de penetrare la perfuzie & (mm) 
corespunzătoare, 

Dowden et al. (1987) au utilizat forma dependentă de timp a ecuaţiei (5.45) cu sursa 
de căldură laser Q,, separată în componentele primare şi cele datorită împrăștierii. După 
cum se subliniază, efectul de răcire al curgerii sângelui trsbuie considerat numai în 
volumele de ţesut la care temperatura nu a fost crescută un timp îndelungat, în caz contrar 
țesutul devenind necrotic, iar circulaţia sângelui încetează, Aceşti autori sugerează o 
integrală a distrugerilor (similară cu integrala Arrhenius 5.285), care, pentru moartea 
țesutului, trebuie să satisfacă condiţia: 


dt 
=r 2 li 5.298) 
l (7) ( 
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în care to(T) este timpul necesar pentru ca o celulă, menţinută la temperatura T (mai mare 
de 42,5 °C), să moară. Pentru to(7) este postulată o formă simplă: 

to (720/5714, (7), (5.299) 
unde T, este o temperatură de referință, dată de ecuaţia (5.293) pentru /, = 1 oră: T, = 48 °C 
(cu coeficienții de rată determinaţi de Henriques pentru pielea de porc). 

Când această condiţie este îndeplinită, adică răcirea prin perfuzie încetează în țesutul 
necrotic, ecuaţia generală (5.45) poate fi rezolvată numai numeric. Totuşi, Dowden er al. 
(1987) arată că, în cazul simetriei sferice, calculele efectuate pentru condiţiile de perfuzie 
ale muşchiului și pentru absența perfuziei demonstrează că diferența de temperatură în 
țesut este de unul sau două grade. Condiţia care conduce la o diferență atât de mică şi 
deci ca perfuzia să nu fie importantă este ca adâncimea de penetrare optică să fie mult 
mai mică decât adâncimea de penetrare termică la perfuzie, astfel încât distribuția de 
temperatură să fie determinată de radiația absorbită. 

Acelaşi model a fost utilizat pentru a evalua temperaturile în țesutul încălzit cu o fibră 
interstițială cu vârf profilat (vezi $ 9.2), astfel încât radiaţia să difuzeze uniform de-a lun- 
gul zonei iradiate (Dowden er al. 1988). Această geometrie are avantajul că temperatura 
maximă este mult mai coborâtă decât în cazul fibrei cu vârf tăiat perpendicular (sau a 
unei surse punctuale de radiație), micşorând astfel riscul de carbonizare sau vaporizare. 
Calculele au fost extinse pentru cazul a patru fibre interstiţiale, iar predicțiile concordă 
corespunzător cu observaţiile efectuate în ficatul de câine (Whiting et al. 1989). Trebuie 
notat că este necesară evitarea răcirii vârfului fibrei cu un flux de aer, deoarece există 
riscul emboliei. z 

Pierderea de căldură prin perfuzia sângelui nu este importantă în cele mai multe apli- 
cații. Welch er al. (1980) consideră că dacă kpūp < 0,1, unde 7, este durata de expunere, 
atunci circulația sanguină nu afectează semnificativ creşterea temperaturii la sfârşitul 
iradierii laser. Aşadar, pentru țesutul muscular, perfuzia poate deveni importantă numai 
dacă timpul de iradiere depăşeşte câteva minute. ` 

Utilizarea fibrelor optice permite ca energia laser să fie depozitată în tumori localizate în 
profunzimea țesuturilor normale. Fibrele, cu un diametru tipic al miezului de 200-600 um 
pot fi poziționate direct pe țintă cu mare precizie. Fibrele pot fi de asemenea ghidate cu 
ușurință prin canalul de biopsie ale endoscoapelor standard, iar terminalul fibrei poate fi 
plasat direct în tumorile organelor interne. 

Puterea optică necesară atingerii unei creşteri de temperatură în regim continuu de 
5-10 °C este dependentă de rata de generare a căldurii datorită absorbției radiaţiei laser şi 
de pierderile de căldură prin conducție şi convecţie, care, la rândul lor, depind puternic de 
proprietățile optice şi termice ale tumorii. Iradierea optică necesară este dependentă de 
mărimea spotului laser şi iradianțe în domeniul 200-500 mW/cm? sunt suficiente pentru 
tumori cu diametrul mai mare de | cm (Svaasand 1985). Iradianța necesară este mult mai 
mare în cazul tumorilor, mici, unde răcirea pe direcţiile transversale este importantă. 
Cerinţele pentru puterea laser în cazul tumorilor oculare cu diametrul de 2-5 mm sunt sub 
1 W în undă continuă (Svaasand e/ al. 1989). Diodele GaAlAs reprezintă surse laser 
fiabile şi ieftine, care asigură puterea optică necesară în inftaroşu apropiat, Au devenit de 
asemenea disponibili laseri miniaturizaţi cu Nd:YAG pompaţi cu,diadă laser, cu putere 
de 1 W în undă continuă, r 

Hipertermia indusă cu laserul reprezintă o modalitate de hipertermie de înaltă precizie 
pentru tumori mici localizate în apropierea țesuturilor normale de importanță critică. Un 
rezultat terapeutic optim va fi determinat de dozimetria precisă pentru răspunsul tumorii, 
împreună cu un control corespunzător al gradienţilor termici în țesuturile înconjurătoare. 
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Distribuţia termică nu este accesibilă în mod uzual pentru măsurători in situ pe durata 
terapiei şi deci terapia trebuie să se bazeze pe predicția precisă a gradienţilor termici. 
Aplicarea hipertermiei indusă cu laserul necesită astfel o înțelegere detaliată a mecanis- 
melor de transport optic şi termic în ţesuturi, ca şi o înțelegere detaliată a biologiei răs- 
punsului hipertermic în țesuturile normale şi neoplazice. 

Procesul aplicării hipertermiei induse cu laserul va depinde de dezvoltarea de tehnici 
perfecționate pentru măsurarea temperaturii in vivo în țesut, ca şi de elaborarea de modele 
matematice adecvate. 


5.4.5.5.8. Minimizarea zonelor de distrugere 


Subliniem încă o dată că problema esenţială a ablaţiei laser este de a maximiza efi- 
ciența de ablaţie şi a minimiza extinderea zonelor de distrugere. Informaţii valoroase, 
care pot conduce la minimizarea zonelor de distrugere termică pot fi extrase din modelul 
elaborat de Gerstmann er al. (1993) şi prezentat în $ 5.4.5.5.5. 

Distrugeri termice minime se obţin dacă viteza de ablaţie este egală sau depăşeşte 
viteza de propagare a. frontului distrugerilor, definit ca panta adâncimii distrugerilor în 
funcţie de timp, care este de aproximativ 200 um/s. În acest caz, frontul de ablaţie se 
găseşte întotdeauna în. fața frontului distrugerilor, iar distrugerile sunt astfel limitate la 
minimul inevitabil, de aproximativ 30 um, determinat de adâncimea de absorbţie. O ira- 
dianță medie de prag de aproximativ 200 W/cm? este necesară fie în regimul în impulsuri 
(când se aplică un tren de impulsuri), fie în undă continuă, pentru a obţine o viteză de 
ablaţie mai mare decât viteza calculată de propagare a frontului distrugerilor. 

S-a arătat de asemenea că fasciculul laser cu profil gaussian produce. distrugeri ter- 
mice mai mari decât fasciculul cu profil rectangular, datorită aripilor sale. laterale de 
iradianță mai coborâtă. În cazul fasciculelor laser cu profil rectangular, distrugerile la 
suprafeţele laterale ale craterului sunt determinate numai de conducția radială a căldurii. 

Cantitatea de căldură care suferă acest proces este dependentă de viteza de ablaţie pe 
durata impulsului laser. Peste o anumită valoare, critică a vitezei de ablaţie, fasciculul 
laser realizează un crater cilindric aproape perfect, fără distrugeri semnificative în direcția 
radială. Pentru a reduce distrugerile periferice la o lățime mai mică de 1 um, în cazul unui 
impuls laser cu expunerea radiantă de 15 Jcn, durata impulsului nu trebuie să 
depăşească 10 us. 

Conducţia radială a căldurii de la suprafața unui crater produs de un fascicul laser cu 
profil rectangular depinde de viteza de ablaţie numai pe durata impulsului, adică de pute- 
rea impulsului. Acumularea de căldură la suprafața laterală nu este probabilă când se apli- 
că un tren de impulsuri, indiferent de frecvenţa de repetiţie, deoarece frontul de ablaţie se 
propagă în profunzime în funcţie de timp. Totuşi, distrugeri termice intervin şi la margi- 
nile regiunii iradiate. Această constatare este consecința faptului că, la aplicarea unui tren 
de impulsuri, țesutul care nu a fost ablat, dar s-a găsit la marginile fasciculului, este supus 
unui regim termic care determină distrugeri termice. Dacă frecvența de repetiție a 
impulsurilor nu este prea coborâtă, atunci va avea loc acumularea de căldură şi creşterea 
temperaturii pe direcția radială, cauzând distrugerea termică a unui strat ceva mai gros 
decât în cazul unui singur impuls laser, Cu toate acestea, grosimea stratului afectat termic 
nu este cu mult mai mare față de iradierea cu un singur impuls, fiind în orice caz mult 
mai puţin pronunțată decât în cazul fasciculului laser cu profil gaussian. 

Concluziile studiilor efectuate prin simularea distrugerilor produse de laserul cu CO» de- 
monstrează că, pentru a micşora lăţimea distrugerilor termice la aproximativ 1 um în cazul 
unui fascicul su profil rectangular, este necesară o iradianță de 400 kW/em2 (150 m] 
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pentru un impuls cu durata de 10 us), lao frecvență de repetiție a impulsurilor de 
aproximativ 100 Hz. Dacă cerințele nu sunt foarte restrictive, de exemplu sunt admise 
distrugeri termice cu lățimea sub 10 um, atunci se poate folosi un impuls laser cu durata 
de 1 ms, ceea ce corespunde unei iradianțe de numai 4 kW/cm?, 

Rezultă deci, că o secționare fără distrugeri termice majore se poate realiza dacă sunt 
îndeplinite următoarele condiţii: a) se utilizează un fascicul cu profil rectangular; b) ira- 
dianţa este mai mare de 4 kW/cm?, pentru a obține o lățime a distrugerilor de aproximativ 
10 um şi mai mare de 400 kW/cm?, dacă se doreşte o zonă de distrugere de ordinul a 1 um; 
c) o iradianță medie mai mare de 200$/cm?. În fapt, aceste condiţii permit alegerea 
liberă a duratei impulsului şi a frecvenţei de repetiție a impulsurilor, atâta timp cât ulti- 
mele două condiții sunt îndeplinite. 

i În cazul fasciculelor gaussiene, adâncimea minimă a stratului distrus termic se va 
obține dacă iradianța depăşeşte 5 kW/cm?. Totuşi, adâncimea minimă de distrugere nu va 
fi mai mică de 30 um. 

Wallach-Kapon eż al. (1990) au arătat că distrugerile termice din jurul unui crater 
produs cu laserul cu CO, în impulsuri pot fi reduse dacă iradierea țesutului se realizează 
sub o perliculă de apă. În acest caz trebuie depăşită problema absorbției ridicate a peli- 
culei de apă. Pentru aceasta, se poate folosi un fascicul laser de mare energie şi frecvența 
de repetiție a impulsurilor înaltă, în vederea creării unei cavităţi staționare în lichid. 

Să analizăm mecanismul de formare a unei cavităţi, luând în consideraţie două impul- 
suri laser consecutive. Primul impuls vaporizează o masă mică de lichid, al cărei volum 
depinde de energia impulsului. În intervalul între două impulsuri laser, cavitatea tinde să 
se umple cu apă. Dacă următorul impuls soseşte înainte ca această cavitate să se întoarcă 
la situația anterioară, atunci al doilea impuls adânceşte în plus canalul prin pelicula de 
apă. Viteza de umplere a cavității creşte o dată cu înălțimea cavităţii, astfel că energia 
minimă pentru menţinerea canalului corespunde exact valorii necesare vaporizării lichi- 
dului care a umplut cavitatea în intervalul dintre impulsuri. Putem deci conchide că para- 
metrii optimi ai fasciculului laser pentru a crea o cavitate într-un lichid cu o lungime de 
extincție scurtă sunt o energie mare a impulsurilor, o frecvență de repetiţie ridicată şi o 
durată scurtă a impulsurilor. Înălțimea cavităţii depinde de frecvența de repetiţie a impul- 
surilor şi de energia impulsurilor, dar nu şi de durata impulsurilor. Această influențează 
temperatura în lichidul înconjurător, care creşte odată cu mărirea duratei impulsurilor. 

Iradierea țesutului sub o peliculă de apă, prin intermediul unei cavități, produce o 
secționare mai fină decât în cazul iradierii țesutului în aer, în aceleaşi condiții de iradiere. 
Acest lucru se datorează îndepărtării mai eficiente a căldurii de către lichid față de aer, 
atât în jurul, cât şi în interiorul craterului. 


5.4.5,5.9. Laserul cu CO, în regim superpuls 


Unii producători de sisteme chirurgicale cu laseri cu CO, oferă o facilitate numită 
„Superpuls”, care permite utilizatorului să selecteze un mod de expunere în impulsuri şi 
să controleze durata impulsului şi frecvența de repetiție a impulsurilor, Laserii cu CO, în 
regim superpuls produc o secvență cvasi-continuă de impulsuri extrem de scurte, cu 
durata de 0,1-0,9 ms, a căror putere de vârf este de 2-10 ori mai mare decât a laserilor 
convenţionali în undă continuă, fiind cuprinsă între 100-500 W. Aceste impulsuri sunt 
emise rapid, cu frecvenţe de repetiţie a impulsurilor de 100-5 000 Hz. 

Aplicarea de impulsuri cu putere mare și cu pauze variabile între ele permite mo- 
dificarea factorului de umplere între 2-50 %. Pauzele care intervin între impulsuri permit 
răcirea țesutului, reducând astfel conducția termică spre țesuturile adiacente. Energia 
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totală medie furnizată de modul superpuls este redusă la un procent tipic de 30 % faţă de 
laserii cu CO; convenţionali cu descărcare în undă continuă, 

Pentru a evalua avantajele laserilor cu CO; în regim superpuls, să considerăm o țintă 
absorbantă de dimensiuni mici, cu timpul de relaxare termică 7 şi masa M, implantată 
într-un țesut transparent pentru radiaţia laser incidentă, Dacă ţinta absoarbe o putere P pe 
durata impulsului laser 7, suntem interesaţi să determinăm cât din radiație este disponi- 
bilă pentru încălzirea țintei şi cât este pierdută prin conducţie în mediul înconjurător. 

Extinzând modalitatea de definire a timpului de relaxare termică (ecuația 5.14), să 
considerăm că un pachet mic de energie, Pdt, depozitat în țesut pe durata dí se va reduce 
exponențial la Pexp(-t/t)dt după un timp 4, unde / este timpul scurs între depozitarea 
pachetului de energie şi sfârşitul impulsului laser. Energia totală disponibilă la sfârşitul 
impulsului (adică energia care nu a difuzat în afara țintei) este (McKenzie 1990); 


E= |? Pexp(/dr= Prli-ap(-r, /7). (5.300) 
Deoarece energia totală absorbită de țintă, VEass, este: 
VEn = |, Pa = Pr,» (5.301) 
fracția, fas, de energie disponibilă pentru încălzirea țintei este: 
Jas = E/VEabs = (7/7, JI = expl- 7; /7)). (5.302) 
Creşterea de temperatură în țintă, AT, este: 
AT = fas Eas / MCp- (5.303) 


Densitatea energiei absorbite, Ea», pe durata 7, poate fi determinată din ecuația 
(5.37), adică Eass = Ha Vp. Aşadar: 


fas af p 
A De aa (5.304) 
PC, 
în care p= MIV. Ținând cont şi de (5.302), rezultă: 
TYha 
AT = Pai esphr,/ r]. (5.305) 
PC, 


Această ecuaţie a fost determinată şi de van Gemert şi Welch (1989) pe o cale 
diferită, presupunând o soluţie simplificată a ecuației căldurii (5.39), exprimată în coor- 
donate cilindrice, Acești autori au arătat că această expresie pentru AT este în concordan- 
tă cu soluţia numerică a ecuaţiei (5.39) pentru timpi de iradiere de până la 37. 

Ecuația (5.305) arată că se poate realiza vaporizarea unui volum semnificativ de țesut 
fără a cauza o distrugere profundă sub suprafața excitată, dacă se utilizează un tren de 
impulsuri, fiecare cu durata mult mai mică decât 7 (7, << 7), dar capabil să ableze numai 
o cantitate mică de ţesut, impulsurile fiind separate de timpi mult mai mari decât z astfel 
încât să nu aibă loc o creştere cumulativă a temperaturii față de impulsurile anterioare. 

În cazurile laserilor în regim superpuls sunt posibile viteze de ablație mari pe durata 
impulsului, care determină zone de distrugere termică reduse. În plus, deoarece laserul 
poate funcționa la frecvenţe de repetiţie a impulsurilor coborâte, viteza de ablaţie medie 
poate fi suficient de mică, astfel încât medicul să dețină controlul deplin al zonei operatorii, 

Pentru laserii cu CO; fără circulație de gaz, se poate arăta pe baza legilor de similitu- 
dine ce guvernează regimul de descărcare longitudinală în amestecuri gazoase, că, pentru 
asigurarea unui. regim de funcţionare superpuls, este necesară existența unor corelaţii 
între energia laser pe impuls (£), frecvența maximă de repetiție a impulsurilor (f ma) Și 
puterea laser. de vârf emisă (P) şi principalii parametri construetivi ai tubului laser, 
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respectiv diametrul interior al tubului de descărcare (D,), presiunea totală a amestecului 
gazos (p), lungimea descărcării (L) şi durata impulsului laser (7) rezultat la pulsarea 
curentului prin tubul de descărcare (Kopica şi Strzelec 1996), adică: 


E|mJ)= (0,015 +0,04)pD?L, (5.306) 
Sr max klz] =(6 +16)/ pD}, (5.307) 
P |W = (15+40)pD2L/7,, (5.308) 


în care D, şi L sunt în cm, p în torr, iar z, în us. Aceste relații demonstrează posibilitatea 
obținerii unor parametri energetici superiori în condițiile utilizării unor tuburi de descăr- 
care de diametru mai mare decât în laserii convenţionali fără circulaţie de gaz, unde dia- 
metrul tubului de descărcare este determinat de funcționarea stabilă a laserului în regim 
monomod transversal. 

O altă condiţie constructivă, ce trebuie avută în vedere la realizarea tuburilor de des- 
cărcare ale laserilor cu CO» fără circulație de gaz cu funcționare în regim superpuls pen- 
tru funcționarea monomod stabilă este: 


D, / L? <0,09. (5.309) 


Această relaţie arată că pentru laserii cu CO, fără circulaţie de gaz ce se utilizează în mod 
curent în aplicaţii medicale şi care sunt caracterizați de lungimi de descărcare uzuale 
cuprinse între 50 şi 100 cm, diametrul tubului de descărcare necesar pentru funcționarea 
în regim superpuls va fi cuprins între 6,5 şi 9 mm. 

Pornind de la principalele caracteristici constructive ale tuburilor laser cu CO, tip 
LIR-25 produse de Institutul Naţional pentru Fizica Laserilor, Plasmei şi Radiaţiei 
(D, = 0,7 cm, L = 55 cm, p = 25 torr), ce echipează instalațiile chirurgicale cu laser 
BILAS-10, relaţiile (5.306) - (5.308) determină valorile optime ale regimului superpuls, 
pentru un impuls laser cu durata de 200 us: E = 17 mJ, f; ma = 900 Hz şi P, = 100 W. 
Având în vedere că puterea maximă obţinută în regim continuu de la un laser cu CO, cu 
parametrii specificaţi este P = 15 W, rezultă că regimul de funcționare superpuls permite 
obținerea unor puteri de vârf de aproximativ 7 ori mai mare. 

În cazul unei emisii periodice de impulsuri laser cu puterea de vârf P, durata % şi 
frecvența de repetiţie a impulsurilor f puterea medie P,, a laserului este dată de relaţia: 

Pa = PT: (5.310) 
Experimental, pentru 7, = 200 us şi f; = 300 Hz s-a înregistrat o putere medie P, = 6 W 
pentru tubul laser LIR-25. Dacă înlocuim aceste date în formula (5.310), rezultă P, = 100 W, 
adică o valoare în concordanță cu prevederile formulei (5.308). 

Schema de alimentare a unui laser cu CO, în regim superpuls utilizează o sursă de 
alimentare convenţională (sursă de înaltă tensiune de curent continuu stabilizată în tensiu- 
ne şi/sau curent) la care tubul laser (reprezentat printr-o rezistență neliniară R) este co- 
nectat la condensatorul C al redresorului de înaltă tensiune prin intermediul unei induc- 
tanțe L, Se obține astfel un circuit RLC, cu condensatorul C încărcat în momentul inițial 
la tensiunea de amorsare a tubului laser (15 kV). Valorile determinate din calcul, 
respectiv inductanţa L cuprinsă între 2 şi 5 H şi condensatorul de filtraj C cuprins între 
0,1-2,25 nF, au permis obţinerea unor impulsuri de curent în plasma tubului laser cu CO, 
LIR-25 cu durata cuprinsă între 100-500 us. Puterea de vârf maximă emisă de laser se 
obține pentru impulsuri de 200 us şi la un curent de vârt de aproximativ 100 mA, 

Venugopalan ef al. (1991) au măsurat cantitatea de țesut ablată şi adâncimea zonei de 
distrugere termică în funcție de frecvenţa de repetiţie a impulsurilor emise de un laser cu 
CO; în regim superpuls, pentru un număr fix de impulsuri. Durata impulsurilor laser a 
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fost de 160 us, frecvenţa de repetiţie a impulsurilor a putut fi variată în domeniul 0-900 Hz, 
iar energia unui impuls a fost de (18 + 2) mJ, Fasciculul laser a fost focalizat, diametrul 
petei focale fiind de 460 um (1/e?), rezultând o iradianţă de 135 kW/cm?, 

Masa ablată creşte odată cu mărirea frecvenței de repetiție a impulsurilor până la 
aproximativ 200 Hz, după care nu se mai remarcă vreo creştere semnificativă. Zona de 
distrugere termică, măsurată la baza craterului de ablaţie, creşte de la aproximativ 50 um la 
frecvenţe de repetiţie mai mici de 20 Hz, la aproximativ 90 um la frecvențe de repetiție mai 
mari de 60 Hz. Spre deosebire de experienţele de îndepărtare a țesutului, zona de distrugere 
termică nu este modificată semnificativ de numărul total de impulsuri laser aplicate. 

Aşadar, aceste rezultate demonstrează că masa de țesut ablată pe impuls creşte odată 

cu mărirea frecvenței de repetiţie a impulsurilor. La frecvențe de repetiție mai ridicate, o 
fracție mai mare din energia laser contribuie la procesul de îndepărtare a țesutului, în 
comparație cu regimul de la frecvențe joase. Creşterea observată a eficienței de ablație 
poate fi explicată prin formarea ipotetică a unui strat vapori - lichid în timpul procesului 
de ablaţie, după cum s-a sugerat şi de alţi autori (McKenzie 1989, Partovi er al. 1987, 
Zweig şi Weber 1987, Zweig et al. 1988, Frenz et al. 1989a, Zweig et al. 1990). 
Deoarece radiaţia laser este absorbită în volumul țesutului, când suprafața țesutului atinge 
temperatura de 100, 9C pentru tranziția de fază şi începe să absoarbă căldura latentă, 
straturile de țesut de sub suprafaţă ating de asemenea temperatura de 100 °C, atâta timp 
cât țesutul poate să se expandeze izobaric. Astfel, în momentul în care începe ablaţia (adi- 
că când țesutul a absorbit complet căldura latentă), un strat finit de țesut a atins 100 G 
fiind compus atât din vapori saturați la suprafața țesutului, cât şi din lichid saturat în par- 
tea sa inferioară. 

Dacă impulsurile laser sunt aplicate la o frecvență de repetiție astfel încât stratul 
vapori-lichid să nu aibă timp să condenseze complet între impulsuri, atunci poate avea loc 
o creştere importantă a masei de țesut îndepărtată. Timpul caracteristic pentru conden- 
sarea acestui strat vapori-lichid este de aproximativ 30-120 ms. Timpul de condensare 
sugerează că mărirea eficienței de ablație trebuie să înceapă la frecvențe de repetiție de 
10-30 Hz, ceea ce concordă cu observaţiile experimentale. Acest lucru se deosebeşte de 
alte studii, care au postulat că mărirea ratei de ablaţie şi a distrugerilor termice va începe 
la frecvențe de repetiție corespunzătoare inversului timpului de relaxare termică (vezi $ 
5.4.2.3). Acest timp, definit ca timpul caracteristic pentru ca energia să difuzeze pe 
distanța adâncimii de penetrare optică (10-20 um pentru laserul cu CO»), are o valoare de 
200-800 us. Timpul de relaxare termică prevede mărirea eficienței de ablaţie la frecvențe 
de repetiție a impulsurilor de 1,2-5 kHz, ceea ce nu se verifică experimental. 

Distrugerile termice produse la frecvențe de repetiție a impulsurilor mai mari sunt 
comparabile cu cele observate când țesutul este secționat cu laseri cu CO, în undă conti- 
nuă de iradianță mare (Schomacker et al. 1990). La frecvenţe de repetiție mari, o zonă 
mai mare de țesut în jurul craterului de ablaţie este supusă unor temperaturi mai ridicate 
(2 65 °C), care produc distrugeri termice, 

La prima vedere pare paradoxal că se observă o zonă de distrugere mai mare .la 
frecvenţe de repetiție mai ridicate, deoarece o cantitate mai mare de țesut este îndapărtată 
în acest caz și, deci este disponibilă o cantitate mai mică de energie pentru a distruge 
țesutul înconjurător, Totuși, deşi există o energie termică reziduală mai mică în țesut la 
frecvenţe mari de repetiţie, această energie este depozitată pe o durată de timp mult mai 
scurtă și deci nu are timp să difuzeze între impulsuri în afara zonei,de incizie. Din acest 
motiv, energia se acumulează la marginea inciziei, rezultând o zohă mai largă de țesut 
distrus termic, O creştere a distrugerilor termice s-a observat Chiar la frecvenţe de 
repetiţie coborâte (~ 20-60 Hz), indicând că timpul de relaxare țermică relevant pentru 
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țesut este de ordinul zecilor de milisecunde, față de sute de microsecunde cum s-a găsit 
anterior (Walsh er al. 1988a). 

Este improbabil ca laserul să poată fi controlat manual la frecvențe de repetiție a 
impulsurilor mai mari de aproximativ 100 Hz. Aceasta deoarece, la o astfel de frecvenţă, 
un crater de 2 mm este produs în 300 ms cu parametrii laserului folosiţi de Venugopalan 
et al. (1991) şi prezentați mai sus. La frecvenţe de repetiție mai coborâte, de ordinul a 
20-60 Hz, este posibil controlul manual al laserului (crater de 2 mm în 800-1 500 ms), cu 
avantajul suplimentar al unor zone de distrugere termică mai mici (< 70 um). Astfel, dacă 
în practica clinică se doreşte obținerea simultană a unor zone de distrugere minimă şi 
controlul normal al procesului de ablaţie, laserul cu CO; în regim superpuls trebuie să 
funcționeze la frecvenţe de repetiție a impulsurilor relativ coborâte. 

Wheeland (1990) a evaluat caracteristicile clinice ale laserului cu CO; în regim de 

superpuls. Pentru incizii, hemostaza este mai redusă față de sistemele convenţionale, 
deoarece cantitatea totală de energie depozitată este substanțial mai mică. Din acelaşi motiv, 
procedura va fi efectuată mai încet şi va prelungi timpul de operaţie, ceea ce poate constitui 
un dezavantaj. Datorită hemostazei mai reduse, utilizarea laserului cu CO; în regim de 
superpuls în tratamentul leziunilor vasculare sau în zone cu vascularizare ridicată este de 
asemenea limitată. Folosirea unor frecvențe ridicate de repetiţie a impulsurilor laser în 
modul superpuls ar putea asigura o hemostază mai bună pe durata procedurilor de excizie, 
dar aceasta este însoţită de o distrugere termică mai mare, care va determina o vindecare 
mai lentă, o tonicitate mai redusă a țesutului şi rezultate cosmetice mai slabe. De aceea, este 
necesar un compromis la selectarea parametrilor laserului, care să asigure folosirea 
avantajoasă a multor beneficii potenţiale oferite de laserul cu CO; în regim superpuls. 


5.5. EFECTE FOTOABLATIVE 


Laserii cu excimeri deveniți disponibili în anii 1970 reprezintă o sursă simplă şi 
convenabilă de radiaţie în regiunea UV a spectrului. Studiile de interacţie a radiației laser. 
în UV cu materia organică solidă, ca de exemplu polimerii sintetici şi cu țesutul biologic 
au condus la descoperirea în 1982 a fenomenului de fotodescompunere ablativă, care 
determină ruperea de către fotoni a legăturilor chimice din solidul organic şi expulzarea 
fragmentelor la viteze supersonice (Srinivasan 1986). Rezultatul este un crater de ablație 
cu o geometrie care este determinată de fasciculul laser. 

Utilizarea laserilor cu excimeri la iradierea țesuturilor biologice defineşte o nouă clasă 
de interacții laser-țesut, legată de ruperea directă a legăturilor chimice în moleculele 
organice, Energia mare a fotonilor emişi de laserii cu excimeri, împreună cu durata scurtă 
a impulsurilor laser (10-100 ns) sunt responsabile pentru minimizarea distrugerilor 
termice în materialele ablate, Procesul decurge atât de rapid încât conducţia termică nu 
joacă aproape nici un rol, Un beneficiu suplimentar provine din faptul că țesutul organic 
este un absorbant puternic pentru radiația UV şi deci regiunea de interacție poate fi 
controlată cu mare precizie, 

Principalele avantaje ale folosirii radiaţiei laser în UV faţă de radiaţia laser din vizibil 
sau infraroșu constă în precizia (200 nm) cu care poate fi controlată adâncimea craterului 
de ablaţie și lipsa distrugerilor termice în substrat, până la nivel microscopic. Din cauza 
absenței aparente a efectelor termice, acest proces a fost numit „ablaţie laser rece”, deşi 

formal se denumeşte forodescompunere ablativă sau fotoablație, 

Termenul „fotoablaţie” nu este bine definit. Acesta implică ablația cauzată de fotoni, 
dar nu furnizează și alte detalii. Fotoablaţia este un mecanism de interacție de sine 
stătător și care se distinge de procesele fotochimice sau termice descrise anterior. Totuşi, 
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datorită disocierii moleculelor pe durata fotoablaţiei, o tranziţie chimică este implicată, 
ceea ce ar putea conduce la utilizarea neadecvată a termenului „ablaţie fotochimică”, Dar, 
respectând evoluţia istorică, termenul „fotochimic” trebuie rezervat interacţiilor cu 
fotosensibilizatori, la durate lungi ale impulsurilor laser. Fotoablaţia trebuie privită numai 
ca acea ablație cauzată de fotoni din UV, 

Efectele fotoablative intervin, aşadar, când fotonii din ultraviolet de energie înaltă, 
produşi de laserii cu excimeri, sunt absorbiți la suprafaţa unui substrat organic. Deoarece ra- 
diația UV este intens absorbită de cele mai multe molecule biologice, adâncimile de pene- 
trare optică sunt de numai câțiva um (vezi § 4.2.2.5). Această combinaţie de absorbție pu- 
termică şi energie mare a fotonilor individuali rezultă în transferul direct al energiei în mole- 
cula absorbantă spre legăturile ce mențin integritatea moleculei. Când energia UV incidentă 
depăşeşte energia de legătură moleculară (pragul de ablaţie), substratul va suferi sciziunea 
aleatoare a legăturilor şi va fi redus la fragmente moleculare sau atomice constituente. 

Expansiunea rapidă creată de această excitație şi ruperea legăturilor chimice provoacă 
ejectarea la viteze supersonice. Spre deosebire de efectele fotoablative, fotonii din vizibil 
şi infraroşu produşi de laserii de folosinţă clinică nu posedă o energie suficientă pentru a 
rupe legăturile moleculare şi deci pot abla țesutul numai prin mecanisme termice. 

Efectele fotoablative sunt caracteristice pentru laserii cu excimeri ArF, KrF, XeCl şi 
XeF, ale căror lungimi de undă sunt 193, 248, 308 şi respectiv 351 nm. Energiile 
fotonilor la aceste lungimi de undă sunt 6,42 eV, 5 eV, 4,02 eV şi respectiv 3,53 eV. 
Regimul de interacţie fotoablativ este caracterizat de timpi de interacţie de (105-107) s şi 
de iradianţe de (107-109 W/cm?: 

Eficiența procesului de fotoablaţie de a produce secționări extrem de precise, cu margini 
foarte netede, a determinat extinderea aplicaţiilor medicale bazate pe efecte fotoablative, în 
care efectele termice sunt nedorite, în special în chirurgia oftalmică şi în angioplastia laser. 
Cercetările experimentale în aceste domenii au permis evidenţierea următoarelor concluzii: 
a) efectele fotoablative depind de energie şi prezintă praguri de ablaţie diferite pentru 
lungimile de undă ale laserilor cu excimeri; b) multe aplicaţii necesită un sistem adecvat cu 
fibre optice, penttu transmiterea locală a radiației UV de putere mare. 

Corneea are un coeficient de absorbţie extrem de mare la 193 nm (vezi tabelul 4.2), 
iar fotonii cu această lungime de undă au o energie (6,42 eV) mai mare decât majoritatea 
energiilor de legătură ce interconectează moleculele de proteine din ţesuturi (C=0: 7,1 eV; 
C=C: 6,4 eV; O-H: 4,8 eV; N-H:,4,1 eV; C-O: 3,6 eV; C-C:-3,6 eV; S-H: 3,5 ev; 
C-N: 3,0 eV; C-S: 2,7 eV) (Niemz 1996). Când concentrația fotonilor sau densitatea de 
energie depăşeşte o valoare critică (pragul de ablație), legăturile rupte nu se maì recombi- 
nă şi materialul se descompune. Ruperea legăturilor intramoleculare determină produce- 
rea unui volum mare ce conţine fragmente de proteine. Energia fotonului care depăşeşte 
energia necesară ruperii legăturilor asigură energia cinetică pentru ejectarea fragmentelor 
de la suprafaţă, In acest fel, cu fiecare impuls laser este îndepărtat un volum discret din 
țesutul cornean, 

Adâncimea de ablaţie este dependentă de expunerea radiantă şi variază în mod obişnuit 
între 0,1 şi 0,5 um pe impuls, pentru expuneri radiante cuprinse între 50 şi 250 ml/em:. 
Expunerea radiantă determină de asemenea calitatea suprafeței ablate. 


5,5,1. Mecanismul de fotoablaţie 


Absorbţia unui foton din UV de către legătura A-B a unei molecule poate fi observată 
în diagrama din figura 5.136, Curba inferioară reprezintă cea mai coborâtă stare ener- 
getică (fundamentală) a legăturii, liniile orizontale marcând nivelele vibraționale ale unui 
nivel electronic specificat, Absorbţia unui foton din UV (săgeata verticală |) este un 
proces atât de rapid, încât ea se desfăşoară fără mişcarea nucleelor şi conduce la o stare 
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electronică superioară. E, este încă o stare legată, dar metastabilă față de starea iniţială. În 
starea superioară, energia absorbită depăşeşte energia legăturii şi deci cei doi atomi pot 
disocia la prima mişcare de vibraţie. Dar, un astfel de proces de disociere este în 
competiție cu fluorescența (inversul excitării) şi cu conversia internă (săgeata 2), care 
conduce la transferul speciei excitate pe starea fundamentală, cu o energie suficientă 
pentru a disocia în această stare. Deoarece există numeroase alte procese în competiție, ca 
dezactivarea vibrațională, transferul intersistem al energiei către o stare electronică 
diferită şi dezactivarea colizională, procesele fotofizice şi fotochimice care intervin după 
excitarea electronică pot fi complexe şi dificil de evaluat. 
Detaliile interacției fotonului cu electronii în legătura 
A-B nu au fost luate în consideraţie în discuţia de mai sus. 
O astfel de interacție poate conduce la promovarea unui 
electron de valență, care este procesul cel mai uzual în 
regiunea spectrală peste 200 nm. Micşorând lungimea de 
undă, numărul excitărilor de valență, creşte rapid şi nu mai 
este posibilă atribuirea absorbției la o tranziţie specifică 
dintr-o moleculă poliatomică. O complicare în plus inter- 
vine la lungimi de undă mai mici de 200 nm, unde tranzi- 
tiile Rydberg devin din ce în ce mai importante. Limita de 
convergență a tranziţiilor Rydberg este, ca şi în spectro- 
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scopia atomică, un ion (molecular) sau un electron. Într-o Fig. 5.136. Diagrama 

moleculă organică poliatomică, unele sau toate aceste tran- nivelelor energetice ale unei 

ziţii pot interveni simultan. ; fagis sonipa E Lansa 
Principalele căi de. reacție produse pot fi înțelese OE euptA interioară 


referindu-ne la diagrama din figura 5.136. Absorbția unui A e rana 
foton din UV conduce la excitarea electronică (calea 1). 


> 3 i A Ă întreruptă superioară şi linia 
Starea excitată electronic poate suferi descompunerea în continuă reprezintă stări 
acea stare, caz care corespunde unei reacţii fotochimice electronice excitate 
pure sau poate transfera intern energia (calea 2) spre o stare (Srinivasan 1986). 


excitată vibraţional a nivelului fundamental, urmată de 

descompunerea moleculei, caz echivalent unui proces termic. Acesta este aşa numitul 
mecanism fototermic, în care fotonii joacă rolul de sursă de energie termică. Indiferent de 
calea urmată, procesele pot fi aceleaşi, iar energia ce depăşeşte valoarea necesară pentru 
ruperea legăturii va rămâne în produsele rezultante şi va fi disipată în fragmentele ablate. 
Dacă durața ablaţiei este de acelaşi ordin de mărime cu impulsul laser (~ 20 ns), difuzia 
energiei termice în substrat este minimă (s-a estimat o lungime de difuzie de câteva zeci 
de nm) și este de aşteptat ca substratul să nu sufere distrugeri termice. 

Procesele elementare de absorbţie a fotonilor de către materialele organice sunt 
reprezentate schematic în figura 5.137, În sistemele în care este prezentă o singură 
componentă, fie ea o moleculă organică mică sau un polimer mare, cu unități identice 
care se repetă, absorbția poate fi corelată cu spectrul acelei componente. Fotonii din 
infraroșu cu energii mai mici de 1,5 eV produc excitarea vibrațională şi rotațională a 
absorbantului, Prin absorbţia succesivă a mai multor fotoni se poate furniza suficientă 
energie pentru a depăși bariera de activare, astfel că va rezulta descompunerea termică a 
materialului, Fotonii din ultraviolet cu energii mai mari de 3,5 eV provoacă excitarea 
electronică, care poate conduce la descompunerea” fotochimică. Cu cât este mai scurtă 
lungimea de undă a fotonului, cu atât este mai eficientă fotodescompunerea chiar de pe 
prima stare electronică excitată, Absorbția suocesivă a fotonilor din ultraviolet de către 
aceeași moleculă o va ridica pe o stare electronică mai înaltă, de pe care poate avea loc 
ionizarea, urmată de descompunerea ionului, 
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Fig. 5.137. Diagrama energetică ce 
prezintă absorbția fotonilor de un 
singur cromofor (Srinivasan 1989). 


relaxarea energiei. 


Ablație 


Fig. 5.138. Treptele ipotetice ale interacţiei 
fasciculului laserilor cu excimeri cu țesutul 


(Srinivasan 1989). 


Molecule cu 
lanțuri lungi. 


Lungimea săgeţilor din figura 5.137 este propor- 
țională cu energia fotonilor. Absorbţia fotonilor din 
IR pompează succesiv cromoforul pe scara nivelelor 
vibraționale (absorbție multifotonică) până când 
acumulează suficientă energie pentru a suferi 
descompunerea termică. Absorbţia fotonilor din UV 
în succesiune pompează cromoforul pe scara 
nivelelor electronice. Grupul se poate descompune 
direct pe oricare nivel electronic superior, sau poate 
să transfere excitația altor stări şi apoi să se 
descompună. Este posibilă de asemenea şi relaxarea 
înapoi pe starea fundamentală. 

Procesele de excitație la diferite lungimi de 
undă sunt fundamental diferite, dar rezultatul net 
poate fi acelaşi, dacă stările excitate electronic, 
care sunt formate inițial prin absorbția fotonilor 
laser, sunt convertite în stări excitate vibrațional 


ale nivelului fundamental cu o rată mai rapidă decât procesele în competiţie pentru 


Materialele biologice pot consta din 
polimeri, dar ele nu sunt alcătuite dintr-o sin- 
gură unitate monomerică. În plus, o com- 
popentă de bază a acestor materiale este apa. 
Moleculele organice mici şi ionii anorganici 
sunt prezenți de asemenea şi contribuie la 
absorbția în UV. În comparaţie cu polimerii 
sintetici, în sistemele biologice este mai 
dificilă specificarea căilor de absorbţie în UV 

"şi identificarea căilor de descompunere. 

. O reprezentare schematică a impactului 
impulsurilor emise de laserii cu excimeri 
(durata tipică de 20 ns) asupra țesutului este 
prezentată în figura 5.138. Treptele ipotetice 
ale interacției fasciculului laser cu țesutul 
sunt următoarele: a) radiația laser, care este 
mărginită de o mască, este absorbită; b) legă- 
turile chimice din țesut sunt rupte de energia 
fotonilor; c) țesutul este ablat, iar produsele 


de ablaţie părăsesc suprafaţa cu viteze supersonice, 

Ejecţia produselor de ablaţie provoacă generarea unei unde de presiune de recul, care 
se propagă în material şi a unei unde de șoc în aer, care se deplasează în fața norului de 
fum ce părăsește suprafaţa țesutului, Norul de fum însuşi părăseşte suprafața țesutului pe 
o direcţie perpendiculară cu viteze supersonice, dar viteza se micşorează imediat datorită 
vâscozităţii aerului. Potografierea rapidă a țintei arată că produsele de ablaţie părăsesc 
suprafaţa țesutului pe o durată mai mare de $ ps după impulsul laser, iar norul de fum se 
disipează mult mai târziu (100 us), Produsele de ablaţie includ gaze cu greutate mole- 
culară scăzută, ca de exemplu hidrocarburi uşoare (sub = 50 daltoni), apă, hidrogen mo- 
lecular, CO și CO2. S-au observat de asemenea molecule mai mari în domeniul de mase 


40-400 daltoni, 
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Unii autori afirmă că în prima fază de ejecţie a norului de fum este posibilă 
producerea plasmei. McGrann er al, (1992) au demonstrat pe cale spectroscopică for- 
marea plasmei (adică linii spectrale de emisie discrete), dar numai la expuneri radiante de 
10 J/em;, nivel de peste 50 de ori mai mare decât regimul clinic. Pentru impulsurile 
laserului cu ArF sub 1 J/em:, nu au fost observate linii de emisie (Ediger 1991), 

Penetrarea radiaţiei laser în țesut este descrisă de legea Lambert-Beer (4.58). 
Coeficienţii de absorbţie pentru lungimile de undă ale laserilor cu excimeri (indicaţi în 
tabelul 4.2) variază între 200 şi 40 000 cm”, ceea ce corespunde unor adâncimi de pene- 
trare optică cuprinse între 0,25 şi 50 um. Dacă expunerea radiantă Fg a fasciculului laser 
depăşeşte o anumită valoare de prag, Fp atunci la fiecare impuls este ablată o adâncime 
Zmax în material, dată de ecuaţia (5.66). Ablaţia este însoțită de un zgomot caracteristic, iar 
când iradierea are loc în aer, se observă un spot vizibil de lumină la locul de impact al 
fasciculului laser pe suprafața țesutului. 

Dacă expunerea radiantă are o valoare astfel încât Zmar < ô= 1/4 (Fo < eF,), ceea ce este 
cazul de obicei, atunci adâncimea ô- Zmax, rămasă după ablaţie va fi expusă radiaţiei laser. 
Impulsul următor va penetra prin acest material iradiat parțial, ca şi prin materialul neafectat 
de sub el. Rezultă deci că primul impuls laser este unic. După primele câteva impulsuri, 
există o relaţie liniară între numărul de impulsuri şi adâncimea care este ablată. În practică, 
adâncimile ablate cu un număr variabil de impulsuri sunt mediate, astfel că de obicei se 
indică adâncimea ablată pe impuls pentru un anumit ţesut la lungimea de undă a laserului cu 
excimer. Această valoare este reproductibilă cu o anumită incertitudine (8 %), datorită mă- 
surării adâncimii de ablație şi a expunerii radiante, Acesta este motivul pentru care adân- 
cimea de ablaţie poate fi reprodusă cu o precizie de + 0,2 um în cele mai multe materiale. 

Rata de ablaţie este independentă de atmosfera în care se desfăşoară experimentul, 
ceea ce constitue una din fațetele atractive ale procesului. Expunerea radiantă pentru 
inițierea ablaţiei scade odată cu micşorarea lungimii de undă. Cantitatea de material 
îndepărtată (deci rata de ablaţie pe impuls) creşte dacă lungimea de undă şi expunerea 
radiantă sunt mai mari. 

Ablaţia materialului începe imediat după ce numai o fracție din energia impulsului 
laser a fost depozitată în material, lucru demonstrat de măsurători fotoacustice. În aceste 
experienţe, s-a stabilit că apariția semnalului fotoacustic coincide cu momentul iniţierii 
ablaţiei (Dyer şi Srinivasan 1986b, Srinivasan ef al. 1987). De exemplu, ablaţia poliimidei 
începe la mai puţin de 10 ns de la frontul anterior al impulsului laser (Srinivasan 1986). Din 
acest motiv, modelul de ablaţie bazat pe legea Lambert-Beer nu este aplicabil, deoarece una 
din condiţiile valabilităţii modelului (pe durata impulsului laser nu sunt ejectate produse de 
ablaţie) nu este respectată (vezi $ 5.4.5.1). În consecință, nu este de aşteptat să fie valabilă 
nici relaţia liniară între adâncimea de ablaţie și logaritmul expunerii radiante (ecuaţia 5.66), 
lucru de altfel demonstrat de măsurătorile ratei de ablaţie în diferite materiale polimerice 
(Srinivasan 1986) sau biologice (Dârschel şi Brodzinski 1989), 

Utilitatea clinică potenţială a efectelor fotoablative a impulsionat realizarea de studii 
extensive ale acestei interacţii laser-ţesut, Pettit e al. (1995) au evaluat ablaţia corneei cu 
laserul ArF, în vederea eliminării miopiei, Energia acestui laser este absorbită inițial de 
fracţia organică din cornee, Apa, deși reprezintă 70 % din masa totală de țesut, are o 
absorbție redusă la lungimea de undă 193 nm (~ 0,07 cm”. vezi tabelul 4.1), astfel că 
Joacă un rol neglijabil, Cea mai abundentă moleculă organică este colagenul (~ 25 % din 
masa țesutului), fiind proteina structurală primară a țesutului. Ca şi alte proteine, 
colagenul constă din blocuri constitutive de aminoacizi mici, legați într-un lanț molecular 
lung cu legături peptidice (-CONII-), care constituie coloana vertebrală a moleculei de 
colagen, Legătura peptidică este cunoscută ca un cromofor puternic pentru radiația UV, 
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cu un coeficient de extincție molară de 5,5:10” cm'mol' la 193 nm (Kochevar 1989). 
Deoarece aceste legături sunt deosebit de abundente în tesut (~ 10% cm*), ele sunt consi- 
derate cel mai puternic absorbant în interacția laser-ţesut în UV. 

Până în prezent nu s-a clarificat cu certitudine dacă efectele fotoablative reprezintă un 
proces fotochimic pur în colagen, sau dacă implică şi o componentă termică. Pettit er al 
(1993a) au urmărit ablaţia corneei cu laserul ArF în cazul impulsurilor individuale ale 
unui tren de impulsuri şi au remarcat că procesul nu evoluează semnificativ pe durata 
iradierilor succesive, Aceasta exclude posibilitatea modificării fotochimice cumulative a 
țesutului sub influența impulsurilor multiple. Aceşti autori au observat de asemenea că 
reflectanța corneei scade dramatic pe durata de ~ 10 ns a impulsului laser. Acest lucru 
indică modificarea tranzitorie a proprietăţilor optice ale țintei sub influența energiei laser, 

La comportarea dinamică a interacţiei laser-ţesut contribuie câţiva factori. Imprăştie- 
rea şi/sau absorbția radiaţiei laser în norul de fum este un mecanism posibil, deoarece 
ejecția supersonică a țesutului fotodescompus poate începe pe durata impulsului laser. La 
iradierea unui polimer sintetic cu laserul cu excimer s-a observat direct existența unui 
front de ablaţie în mişcare. Norul de fum produs poate afecta atât radiația incidentă, cât și 
radiaţia reflectată. Un alt mecanism care poate afecta penetrarea impulsului este modifi- 
carea indusă de laser a atenuării țesutului. Astfel, s-a observat transparența transmisiei 
radiației laserului cu excimer pe durata ablației unui substrat de polimer sintetic. Expe- 
riențele au probat că aceste evenimente optice dinamice intervin şi la ablația țesuturilor 
care au la bază colagenul. 

Deşi efectele termice sunt considerate neglijabile la ablaţia cu laseri din UV, totuşi, o 
oarecare încălzire intervine în volumul țesutului (Pettit er al. 1995). Într-un studiu de 
ablație a corneei s-a utilizat tehnica microtermocuplelor şi s-a înregistrat o creştere a 
temperaturii de 20 °C la iradierea țesutului cu impulsuri de 360 mJ/cm? şi frecvența de 
repetiție de 30 Hz. S-a găsit că încălzirea creşte fie cu frecvența de repetiție a impul- 

surilor laser, fie cu expunerea radiantă. Concluzia acestui studiu a fost că frecvența de 
repetiție a impulsurilor trebuie să fie menţinută sub 63 Hz în cazul producerii de kera- 
tectonfie fotorefractivă cu expuneri radiante curente ale laserului cu ArF (sub 200 mJ/cm? 
pe impuls). În aceste condiții, regiunea de țesut coagulat din jurul locului de ablație se 
extinde numai pe o distanță de o fracțiune de micrometru (Puliafito et al. 1987a, Puliafito 
et al. 1985). 

Cea mai mare parte din energia impulsului laser în UV este consumată în schimbarea 
de fază termică asociată cu vaporizarea țesutului. Fragmentele produselor de ablație 
ejectate de la suprafața țesutului preiau cea mai mare parte din energia înmagazinată, 
lăsând în țesut o cantitate mică de energie sub formă de căldură, care poate distruge tesu- 
tul înconjurător, Acest fenomen previne topirea sau carbonizarea nedorită a moleculelor 
organice, problemă care există la iradierea cu laseri din vizibil sau IR, Totuşi, unele studii 
au arătat că efectele termice pot juca de asemenea un rol semnificativ, în particular la 
lungimi de undă din UV mai mari (Nelson er al. 1989), Explicaţia acestei comportări a 
fost dată, respectiv energia laser absorbită iniţial ca excitare electronică este convertită 
rapid pe nivele vibraţionale ale nivelului electronic fundamental, care se dezexcită gene- 
rând căldură, Încălzirea locală intensă conduce la piroliza explozivă, deoarece volumul 
ocupat de materialul supus pirolizei depăşeşte cu mult pe cel al substratului 

Pentru a distinge fotoablaţia de interacția termică, să privim din nou diagrama nive- 
lelor energetice prezentată în figura 5,136, În cazul fotoablației, am conchis că energia 
unui singur foton din UV este suficientă pentru a disocia legătura moleculară A-B. In 
interacţiile termice, situaţia este complet diferită, Energia fotonilor nu este suficient de 
mare pentru ca molecula să atingă o stare repulsivă. Molecula este ridicată numai pe o 
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cu un coeficient de extincție molară de 5,5:10* cm'Imol'! la 193 nm (Kochevar 1989). 
Deoarece aceste legături sunt deosebit de abundente în țesut (~ 102! cm°), ele sunt consi- 
derate cel mai puternic absorbant în interacția laser-țesut în UV. 

Până în prezent nu s-a clarificat cu certitudine dacă efectele fotoablative reprezintă un 
proces fotochimic pur în colagen, sau dacă implică şi o componentă termică. Pettit ef al. 
(1993a) au urmărit ablația corneei cu laserul ArF în cazul impulsurilor individuale ale 
unui tren de impulsuri şi au remarcat că procesul nu evoluează semnificativ pe durata 
iradierilor succesive. Aceasta exclude posibilitatea modificării fotochimice cumulative a 
țesutului sub influența impulsurilor multiple. Aceşti autori au observat de asemenea că 
reflectanța corneei scade dramatic pe durata de ~ 10 ns a impulsului laser. Acest lucru 
indică modificarea tranzitorie a proprietăților optice ale țintei sub influența energiei laser. 

La comportarea dinamică a interacţiei laser-ţesut contribuie câțiva factori. Împrăştie- 
rea şi/sau absorbția radiaţiei laser în norul de fum este un mecanism posibil, deoarece 
ejecția supersonică a țesutului fotodescompus poate începe pe durata impulsului laser. La 
iradierea unui polimer sintetic cu laserul cu excimer s-a observat direct existența unui 
front de ablație în mişcare. Norul de fum produs poate afecta atât radiația incidentă, cât şi 
radiația reflectată. Un alt mecanism care poate afecta penetrarea impulsului este modifi- 
carea indusă de laser a atenuării țesutului. Astfel, s-a observat transparența transmisiei 
radiației laserului cu excimer pe durata ablaţiei unui substrat de polimer sintetic. Expe- 
rienţele au probat că aceste evenimente optice dinamice intervin şi la ablaţia țesuturilor 
care au la bază colagenul. 

Deşi efectele termice sunt considerate neglijabile la ablaţia cu laseri din UV, totuşi, o 
oarecare încălzire intervine în volumul țesutului (Pettit er al. 1995). Într-un studiu de 

ablație a corneei s-a utilizat tehnica microtermocuplelor şi s-a înregistrat o creştere a 
temperaturii de 20 SC la iradierea țesutului cu impulsuri de 360 mJ/cm? şi frecvenţa de 
repetiție de 30 Hz. S-a găsit că încălzirea creşte fie cu frecvența de repetiție a impul- 
surilor laser, fie cu expunerea radiantă. Concluzia acestui studiu a fost că frecvenţa de 
repetiţie a impulsurilor trebuie să fie menţinută sub 63 Hz în cazul producerii de kera- 
tectonfie fotorefractivă cu expuneri radiante curente ale laserului cu ArF (sub 200 mJ/cm? 
pe impuls). In aceste condiţii, regiunea de țesut coagulat din jurul locului de ablaţie se 
extinde numai pe o distanţă de o fracțiune de micrometru (Puliafito et al. 1987a, Puliafito 
et al. 1985). 

Cea mai mare parte din energia impulsului laser în UV este consumată în schimbarea 
de fază termică asociată cu vaporizarea țesutului. Fragmentele produselor de ablaţie 
ejectate de la suprafața țesutului preiau cea mai mare parte din energia înmagazinată, 
lăsând în țesut o cantitate mică de energie sub formă de căldură, care poate distruge țesu- 
tul înconjurător. Acest fenomen previne topirea sau carbonizarea nedorită a moleculelor 
organice, problemă care există la iradierea cu laseri din vizibil sau IR. Totuşi, unele studii 
au arătat că efectele termice pot juca de asemenea un rol semnificativ, în particular la 
lungimi de undă din UV mai mari (Nelson et al. 1989). Explicaţia acestei comportări a 
fost dată, respectiv energia laser absorbită iniţial ca excitare electronică este convertită 
rapid pe nivele vibraţionale ale nivelului electronic fundamental, care se dezexcită gene- 
rând căldură, Încălzirea locală intensă conduce la piroliza explozivă, deoarece volumul 
ocupat de materialul supus pirolizei depăşeşte cu mult pe cel al substratului. 

Pentru a distinge fotoablaţia de interacția termică, să privim din nou diaarama nive- 
lelor energetice prezentată în figura 5,136, În cazul fotoablaţiei, am conchis că energia 
unui singur foton din UV este suficientă pentru a disocia legătura moleculară A-B. În 
interacţiile termice, situaţia este complet diferită, Energia fotonilor nu este suficient de 
mare pentru ca molecula să atingă o stare repulsivă. Molecula este ridicată numai pe o 
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stare vibraţională a nivelului fundamental, sau pe o stare electronică mai coborâtă, 
incluzând şi stări vibraţionale proprii. Prin mijloace de relaxare neradiativă, energia ab- 
sorbită este disipată apoi în căldură, iar moleculele se întorc în starea lor fundamentală, 
Rezultă, deci, că parametrul crucial care diferențiază aceste două mecanisme, fotoablaţia 
şi interacția fototermică, este energia fotonului sau lungimea sa de undă. Numai dacă 
energia fotonilor este mai mare de 3,5 eV (sau lungimea de undă este mai mică de 350 
nm) este posibilă disocierea cu un singur foton a legăturilor C-C. 

Desigur, pot fi absorbiți şi câţiva fotoni cu energia mai mică de 3,5 eV, care adi- 
ționând energia, pot conduce la o stare disociativă. Totuși, pe durata procesului absorbției 
multifotonice, alte zone din țesut devin excitate vibrațional şi conduc la o creştere globală 
a temperaturii şi la un efect termic observabil (de obicei fie vaporizare, fie topire). Dacă 
acest efect este asociat cu ablaţia, întregul proces este numit descompunere termică şi 
trebuie diferențiat de forodescompunerea ablativă pură. Aceste afirmaţii rămân adevărate, 
cu excepția cazurilor în care se induce o microplasmă localizată cu impulsuri laser ultra- 
scurte (durata mai mică de 100 ps) şi energii suficient de mari. În această situaţie, chiar şi 
impulsurile laser din vizibil şi infraroşu pot interacţiona netermic. 

Aşadar, este posibilă existența unei competiţii între modurile fotodisociative şi. foto- 
termice. La expuneri radiante mai coborâte, fotodisocierea legăturilor intramoleculare 
poate fi mecanismul major de ablaţie. Dacă expunerea radiantă este mărită, ablaţia poate 
fi cauzată în principal de un mecanism fototermic, În plus, unda de presiune de recul 
poate provoca distrugeri mecanice. 

Studii recente au demonstrat că efectul fotoablativ joacă un rol fundamental numai în 
ablația polimerilor la 193 nm, în timp ce în cele mai multe țesuturi organice, ca şi în 
polimerii iradiați cu lungimi de undă mai mari, dinamica interacţiei este determinată în 
principal de procese termice (Siano er al. 1997). 

In prezent, mecanismele responsabile pentru ablaţia bioţesuturilor de către laserii din 
UV în impulsuri pot fi clasificate schematic considerând trei procese principale: a) con- 
finarea inerțială (sau a presiunii); b) ejectarea de fragmente de țesut: c) vaporizarea termi- 
că rapidă. Primele două procese pot explica ablaţia țesutului sub pragul de vaporizare, 
definit ca energia critică care induce tranziția de fază în volumul de țesut iradiat. Când se 
calculează acest volum, trebuie considerată adâncimea de penetrare efectivă (6 = 1/24) 
(ecuaţia 4.18), pentru a ţine cont de efectele de absorbție neliniară induse de iradierea de 
mare putere. Procesele asociate producerii plasmei nu se iau în consideraţie, deoarece 
iradianța laser tipică utilizată în procedurile chirurgicale este cu cel puţin un ordin de 
mărime mai mică decât iradianța necesară pentru generarea plasmei. 

În cazul particular al ablaţiei corneei cu laserul cu excimer ArF, procesul de 
îndepărtare a materialului poate fi considerat. într-o primă aproximaţie ca o explozie 
termică rapidă, determinată în principal de vaporizarea. apei. Ejecţia explozivă a 
materialului de Ja suprafaţa corneei provoacă un semnal tranzitoriu întens de presiune, 
care se propagă în ochi. Într-un astfel de proces, durata tipică a impulsurilor laserilor cu 
ArF (10-20 ns) este mult mai lungă decât timpul de relaxare a stresului (vezi § 4.2.4.2), 
care, pentru cornee la 193 nm, are valoarea de 0,16 ns (7, = 1/z4avs, cu 44 = 39 900 cm”! şi 
vs = 1 570 m/s), Rezultă deci că nu poate fi luată în considerație confinarea stresului pe 
durata iradierii laser în impuls. 


5.5.2, Modelarea efectelor fotoablative 
Analiza datelor experimentale este realizată de mulți autori pe baza ecuației dedusă 


din modelul Lambert-Beer (5.66), care este independentă de mecanismul real de ablaţie. 
Relaţia liniară între adâncimea de ablaţie și logaritmul expunerii radiante se verifică 
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numai într-un domeniu foarte limitat de expuneri radiante. Mai mult, panta acestei 
reprezentări este invariabil diferită de 1/24. Această abordare are două puncte slabe: a) ea 
presupune implicit că ablaţia intervine după ce întregul impuls laser a pătruns în eșantion; 
şi b) scara de timp în care impulsul laser este aplicat pe ţintă este irelevantă. Primul punct 
contrazice măsurătorile semnalului de stres menţionate anterior (ablaţia începe pe durata 
impulsului), iar al doilea este evident nerealist. O sursă de radiaţie în undă continuă nu 
ablează un polimer, dar un impuls laser cu aceeaşi expunere radiantă este foarte eficient. 
Sutcliffe şi Srinivasan (1986) au propus o teorie dinamică care explică ablaţia unei 
serii de polimeri. În mod limitat, ea poate fi aplicată şi corneei. 
S-a presupus un mecanism fotochimic, în care rata de descompunere a polimerului în 
starea sa excitată este privită ca un proces în competiţie cu căi alternative de dezexcitare a 
energiei, care nu produc descompunerea. Durata impulsului laser este un factor critic, 
deoarece numai fluxul de fotoni absorbiți peste o valoare de prag va produce ruperea 
legăturilor chimice. Conform acestei teorii, procesul de ablaţie intervine când densitatea 
de putere a fasciculului laser la suprafață este suficientă pentru a îndeplini două cerințe. 
Prima dintre ele este o condiţie de prag de absorbţie, care impune ca numărul de fotoni 
absorbiți pe unitatea de volum şi pe unitatea de timp să depăşească o valoare minimă. 
Evident, această condiție depinde de coeficientul de absorbție al materialului la lungimea 


vaporizată, fiind ejectată ca atare. 


Tabelul 5.38. Pragul pentru flux şi pragul de ablaţie determinate din datele 
experimentale pentru câţiva polimeri şi cornee 


Material Parametri 


Lungimea de 


undă [nm 
Polietilenă 193 
Polipropilenă 193 
Polimetilmetacrilat 193 
Polistiren 248 
Poliimidă 351 
Cornee 248 


Coeficientul de 
absorbție [cm 
640 
566 
4 600 
4 100 
30 000 
210 


de undă a laserului. Deoarece rata cu care fotonii sunt pompați în sistem este critică, 
durata impulsului laser reprezintă de asemenea un parametru. Al doilea prag impune o 
cerință pentru ablație. Ablația are loc când numărul de fotoni absorbiți într-un element de 
volum ce depăşeşte primul prag este mai mare decât pragul de ablație. 

Fotonii nu pot fi absorbiți şi înmagazinaţi ca atare într-un material organic. Acumu- 
larea fotonilor se referă la cromofori excitaţi, care pot suferi o descompunere şi pot da 
naştere la produse care sunt reţinute în solid, provocând astfel creşterea presiunii. Tabelul 
5.38 listează pragurile de absorbție şi ablație pentru un număr de polimeri sintetici şi 
pentru corneea de iepure (Srinivasan 1989). Pentru toţi polimerii, condiția de ablaţie se 
încadrează în limite înguste. În schimb, corneea necesită numai o cincime din fotonii 
absorbiți, lucru care se explică dacă se presupune că apa (în procent de 80 %) nu este 


Pragul pentru flux Pragul de ablatie 


1027 fotoni/s-em? 


23 +01 
3,0+0,1 
43 20,6 
28 t3 
310 40 
4l t06 


10% fotoni/em 


24,6 £ 0,2 
4,0 0,2 
4l E04 
6,4 +0,9 
281.9 
0.6+0,l 


Unul din rezultatele principale ale teoriei dinamice este sublinierea importanței du- 
ratei impulsului laser. Mărirea duratei impulsului laser la o energie constantă a impulsului 
va micșora adâncimea de ablație pe impuls, pe când micşorarea impulsului va avea un 
efect opus. Încercările de a verifica această concluzie au dat rezultate neconcludente, o 
parte dintre ele putând fi atribuite faptului că nu întreaga durată a impulsului laser este 
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utilizată, datorită ccranării norului de fum produs de ablație, Importanţa Impulsurilor mai 
lungi pentru ablaţia țesuturilor se datorează cantităţii limitate de energie laser în 
ultraviolet care poate fi transmisă prin fibrele optice de uz chirurgical, Modelul dinamic 
arată însă, că lungirea duratei impulsurilor emise de laserii cu excimeri nu este o alegere 
satisfăcătoare, O soluţie ar fi aplicarea unui tren de impulsuri de mică putere, care sunt 
spațiate la intervale de timp controlate şi care s-ar putea dovedi mai eficientă decat 
utilizarea unui singur impuls de putere, a cărui densitate de putere este egală cu suma 
densităților tuturor impulsurilor trenului, 

Un model mai elaborat consideră timpul ca o variabilă importantă (Keyes et al, 1985), 
El ia în calcul îndepărtarea rapidă a materialului pe durata impulsului laser, caracteristică 
procesului de ablație. Comportarea conform legii Lambert-Beer este valabilă numai în ca- 
zul limită al valorilor mici pentru expunerea radiantă, Conform acestei teorii, adâncimea 
de ablatie pentru fiecare impuls cu o anumită lungime de undă depinde de expunerea 
radiantă, chiar dacă unele experimente au demonstrat rolul central al duratei impulsului 
laser. În mod surprinzător, temperatura poate fi ignorată cu totul, 

În acest model, moleculele complicate sunt tratate ca lanţuri constând dintr-un singur 
tip de legătură. Legăturile situate lângă suprafață pot absorbi. fotonii și se pot rupe, 
Variabila importantă în această teorie este densitatea legăturilor care nu sunt rupte. Când 
o legatură este ruptă, energia în exces va fi transferată fragmentelor rezultante din lanțul 
inițial. Dacă aceste fragmente rămân ataşate la suprafața materialului pentru un timp mai 
mare decât un timp caracteristic, atunci energia poate penetra în interior sub formă de 
căldură. Pe de altă parte, dacă fragmentele părăsesc suprafața materialului înainte de tim- 
pul caracteristic, atunci ele vor îndepărta energia termică şi nu va interveni încălzirea țe- 
sutului. În realitate, se va stabili o competiţie între aceste două procese. 

Cea mai simplă versiune a modelului se obține presupunând că numai monomerii pot 
părăsi suprafața şi că monomerii sunt produşi suficient de rapid astfel încât încălzirea nu 
are loc. Pentru început, se scrie ecuația evoluției în timp a densității legăturilor care nu 
sunt rupte la adâncimea z, m(z). Se presupune că rata de rupere a legăturilor este propor- 
țională cu densitatea legăturilor şi cu densitatea fotonilor (iradianța), (2). Astfel: 

ata) = -k I(z, tn (zt). (5.311) 

La o adâncime z dată, I(z) poate fi mai coborâtă datorită ecranării legăturilor interpuse 
între acea adâncime şi suprafața țesutului. Legea Lambert-Beer indică o scădere exponen- 
țială a iradianței 7 în funcţie de z: În cele mai multe cazuri în care se aplică legea 
Lambert-Beer, materialul care provoacă ecranarea este întotdeauna prezent, el nefiind eli- 
minat de procesul de ablaţie. În modelul de față, scăderea exponențială trebuie modificată 
pentru a include faptul că ecranarea este produsă de legăturile prezente în realitate între 
adâncimea z şi laser, adică: 


I(z,t)= ne - kÍ „ni ee], (5.312) 


unde /; este iradianța laser care nu este ecranată, iar k, este o altă constantă, Se presupune 
că nu există material la z < 0, Daca m, este independentă de timp, ecuația (5.312) se 
reduce la legea Lambert-Beer, 

Odată cu evoluţia ablaţiei, este important să se încorporeze modificarea lui m prin 
ecranare, Se presupune că pentru tofi timpii 4, m(z, A va sări de la 0 la na (densitatea 
legăturilor în materialul nativ), pe o distanţă mică centrată la 2(7), care reprezintă poziția 
unei interfeţe în mişcare bine definită, Ecranarea trebuie calculată folosind distanța de la 
z(0) şi nu de la zero. Înlocuind (5.312) în (5,311), rezultă: 
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Ecuația (5.313) este o ecuație integro-diferențială neliniară. De obicei, aceste ecuaţii 
nu au soluții analitice, Din fericire, această ecuaţie are o soluţie. Să presupunem condiţiile 
inițiale a(z, = 0) =0 pentru z < 0 şi n(z,t = 0) = na pentru z > 0, adică avem de-a face cu o 
placă semi-infinită de material, ce începe la z = 0 cu o interfață infinit ascuţită. Pentru 
iradianța Jọ constantă, se obţine: 

n, (2, t)/ n = {1+ [exp(k,1,t)- I]exp(- kana). (5.314) 
Acest rezultat poate fi aplicat laserilor în impulsuri (cu Jy dependentă de timp) permițând 
ca densitatea legăturilor să evolueze numai la sfârşitul impulsului. 

Cantitatea din partea stângă a ecuaţiei (5.314) este fracția de legături rămase integre 
fața de materialul nativ. Produsul de exponenţiale din partea dreaptă acționează ca un 
comutator; când este infinit, fracția legăturilor integre se anulează, iar când este zero, 
fracţia este unitară. Pentru z suficient de mare, exponenţiala care conţine z va forţa întot- 
deauna situația din urmă, adică în profunzimea plăcii semiinfinite se găseşte întotdeauna 
material care nu este distrus. Exponenţiala care se micşorează cu z este multiplicată cu o 
exponențială care creşte în timp. Astfel, dacă timpul creşte, z trebuie să fie din ce în ce 
mai mare înainte ca raportul n/nx să atingă o valoare unitară. Acest lucru este exact ceea 
ce ne aşteptam pentru o interfață în mişcare. Este evident că pentru valori í mari, comu- 
tarea fracției legăturilor integre intervine la klot = konaz, astfel că interfața se mişcă cu o 
viteză constantă klo / (kzn). ; 

Să notăm de asemenea că n{z, f) variază în funcţie de timp şi iradianță cu produsul Jyt = F, 
astfel că aceeaşi comportare se observă când fiecare din aceşti parametri sunt variaţi, iar 
celălalt este menținut constant. Se poate face acum legătura cu ceea ce se observă într-un 
experiment. Un crater de ablaţie va fi înregistrat când fracția legăturilor integre creşte de 
la zero la o valoare fixă, notată cu fi. Notând partea dreaptă a ecuaţiei (5.314) cu f şi 
rezolvând pentru z în funcţie de F, se poate găsi dependența de expunerea radiantă a 
adâncimii craterului, Zmax: 


Zna = (kans) Infexplk,F)- 1/(f 1. (5.315) 
Ecuația (5.315) prezice că Zmas poate avea două dependențe caracteristice în funcţie de 
F, depinzând de valoarea produsului k;F. Când acesta este mic; exponențiala din partea 
dreaptă poate fi expandată şi za © ÎnF, în timp ce pentru valori F mari, Zmay & F. Pentru 
valori F mici, InF este negativ şi nu are sens fizic, fiind rezultatul definirii adâncimii 
craterului. Prin urmare, pentru valori F mici este imposibil să se definească un crater de 
ablaţie; la valori F intermediare, Zmax œ InF, iar la valori F mari, Zmax © F. 
O altă cantitate de interes într-un experiment este F(za:), necesară pentru a abla o adân- 
CÍME Zma; de material, Dacă punem z = Zmay nn = fi şi rezolvăm pentru F (Zma), se obține: 
F(z pa) =k" In) + Ga = TJexplk nama j (5.316) 
Dacă ne situăm la o adâncime Zmay, atunci raportul n/næ va atinge f. De notat că F(0) nu 
este zero, deoarece o cantitate F finită este necesară pentru ruperea unei fracții f; de 
legături chiar într-o singură moleculă. Lungimea caracteristică în acest model este 
(fana), astfel că se poate defini lungimea adimensională zana încât Zmar depinde numai 
de această cantitate, În absența ablaţiei, (k2na)! este tocmai lungimea din legea 
Lambert-Beer. 
Încheiem prezentarea acestui model cu două observaţii, În primul rând, un laser cu 
excimer de intensitate coborâtă va încălzi materialul care trebuie ablat, Pentru iradianțe 
coborâte, timpul între ruperea legăturilor va fi lung şi energia în exces de la primele 
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legături rupte ale unui lanț particular va avea timp să încălzească țesutul. Trebuie să 
existe un prag de iradianță pentru fotoablație, din măsurarea căruia se va obţine timpul de 
relaxare termică, În al doilea rând, să notăm că singura sursă de căldură în acest model 
este energia în exces a fotonilor față de energia de legătură, Astfel, un laser care emite 
fotoni perfect adaptaţi cu energia de legătură în molecule va abla țesutul fără efecte 
termice, indiferent de timpul de relaxare termică, 


5.5.3. Rezultate experimentale 


Utilizarea ablaţiei cu laseri din UV în chirurgie necesită clarificarea unor probleme 
tehnologice şi metodologice. Dintre acestea enumerăm problema livrării radiației laser 
spre ținta din corp, controlul expunerii la radiaţie laser pentru a limita zona de interacție 
(în diametru şi în adâncime), evoluţia vindecării țesutului după iradiere şi potenţialul de 
mutageneză cauzată de fotonii de energie mare. 

Numeroase cercetări efectuate începând cu 1983 au stabilit avantajele şi limitele 
efectelor fotoablative în. medicină. In- 
teracția laserilor din UV a fost investi- 
gată pentru cornee (Trockel et al. 1983, 
Marshall er al. 1985, Puliafito er al. 
1985), piele (Lane et al. 1985, Lane et al. 
1987), în angioplastie (Singleton er al. 
1986, Grundfest er al. 1985), în neurochi- 
rurgie, în ortopedie (cartilaj şi os) 
(Prodoehl er al. 1994, Nelson et al. 1989) 
şi în stomatologie (Sánchez et al. 1997). 

Diagrama din figura 5.139 ilustrează 


ecranarea plosmei 
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pragul de 
totoablatie 


Rata de ablatie 


efecte fotochimice, 
termice „depozitarea 
de energie 
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îndepârtarea energiei 
Di 


rata de ablaţie în funcție de expunerea ra- Expunerea radiantă 
diantă. După depăşirea pragului de foto- 


: , o a Fig, 5.139. Curba caracteristică pentru efectele 
ablaţie, rata de ablaţie creşte liniar cu nu fotoablative (Dărschel şi Brodzinski 1989). 


mărul de impulsuri laser, până la atinge- 
rea pragului pentru producerea plasmei. 
Pragurile de ablaţie pentru diferite 


-2 


lungimi de undă sunt proporționale cu  $ SANN, 
adâncimile de penetrare optică. (vezi € 
figura 4.56). Pentru aceeaşi lungime de~ £ 
undă (de exemplu 308 nm), coeficientul 3 
de absorbție variază puţin de la un țesut  £ 
la altul (Muller er al. 1989b); Adânci-  & 
mea de ablație poate fi calculată în func- x. 
ție de expunerea radiantă și de numărul E j 


de- impulsuri Jaser, dacă sunt cunoscute 
curbele experimentale. pentru adâncimea 
de ablație pe impuls în funcţie de 


3 4 5 
Expunerea radiantă lent] 


expunerea radiantă (figura 5.140). Fig. 5.140. Adâncimea de ablație pe impuls 
Adâncimea de penetrare sub 1 um la pentru aortă în cazul folosirii unor laseri cu 
193 nm determină o secționare netă şi exeimeri din UV (Müller er ač 1989), 


extraordinar de fină, cu zone de distru- 
gere termică mai mici de 1 um, Deşi această lungime de undă este folosită cu succes 
pentru ablaţia corneei (Cotliar er al, 1985), utilizarea ei pe scară largă este limitată 


352  BIOFOTONICĂ 
oa a II 
datorită problemelor ridicate de transmisia radiaţiei laser prin fibre optice și datorita 
potenţialului său de mutageneză, atât la lungimea de undă propriu zisă (193 nm), cât şi în 
domeniul spectral mutagenic 200-300 nm datorită fluorescenței. 

Pentru a evita aceste probleme, angioplastia laser s-a dezvoltat utilizând laserul cu 
excimer XeCI la 308 nm. Mărirea lungimii de undă determină micşorarea coeficientului 


2000 de absorbţie şi creşterea adâncimii 

2 p : 
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ablaţia țesuturilor este prezentat în 
figura 5.141. De notat diferența 
mare pentru expunerea radiantă ne- 
cesară perforării unui eşantion ate- 
rosclerotic cu grosimea de 2,5 mm 
între UV şiIR. :/ 

Deşi s-au obținut rezultate satisfăcătoare cu laserul XeCI, rămân două probleme, care 
sunt comune pentru toate lungimile de undă: dificultatea îndepărtării plăcii calcifiate şi 
disecţiile şi rupturile ce intervin în peretele craterului. Fibrele optice pentru această 
aplicație sunt încă în fază de dezvoltare. Laserii cu emisie în UV sunt în competiţie cu 
laserii ce emit în vizibil, care sunt aplicaţi în angioplastie printr-un mecanism diferit, 
respectiv descompunerea termică. 

Prodoehl et al. (1994) au studiat ablaţia cartilajului cu laserul XeCl. Folosirea lase- 
rilor cu excimeri în artroscopie este limitată de nivelul energiei care poate fi transmisă în 
țesut prin fibre optice. Energia transmisă este proporţională cu durata impulsului, astfel că 
nivelul maxim al energiei care poate fi introdusă în fibră va creşte cu durata impulsului. 
Creşterea frecvenței de repetiție a unor impulsuri laser scurte va depăşi valoarea maximă 
admisă a energiei, ceea ce va produce distrugerea fibrei optice. O posibilitate de evitare a 
acestui neajuns este utilizarea unor impulsuri laser lungi (135 ns). 

Figura 5.142 prezintă efectul expunerii radiante 
asupra ratei de ablație. Rata de ablaţie pentru 
ambele tipuri de cartilaje este direct proporțională 
cu expunerea radiantă în intervalul studiat. Pragul 
de ablaţie a fost estimat a fi 2,9 J/cm? Pantele drep- 
telor măsurate sunt 30,4 um/(J/em?) pentru fibro- 


Fig. 5.141. Numărul de impulsuri laser necesare pentru 
perforarea în aer a unor segmente aterosclerotice de la 
cadavrele umane, având grosimea de 2,5 mm, în funcție 
de expunerea radiantă pentru diferite lungimi de undă. 
Aria spotului laser este de 1 mm? (Litvack et al. 1988). 
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Fig. 5,142. Rata de ablaţie în funcţie 

de expunerea radiantă a laserului cu 

XeCl (308 nm) pentru două tipuri de 
cartilaj (Prodoehl et al. 1994), 


cartilaj şi 12,9 um/(J/em?) pentru cartilajul articular 
(uman). Fibrocartilajul a fost ablat de 2,56 ori mai 
repede decât cartilajul hialin, Diferenţele între dis- 
trugerile observate în cartilajul hialin şi fibrocartilaj 
se pot datora numărului de legături peptidice dife- 
rite în cele două țesuturi, 

Ratele de ablație liniare variază între 49 um/impuls 
și 12 um/impuls la 4 J/em? și între 505 pum/impuls și 
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206 um/impuls la 19 J/cm? pentru fibrocartilaj și respectiv cartilajul hialin. Ratele 
maxime de ablație de 505 um/impuls și respectiv 206 um/impuls sunt adecvate în prezent 
aplicaţiilor artroscopice, cum sunt meniscectomia și condroplastia. Laserul cu excimer 
XeCl oferă, spre deosebire de laserii termici, o vizibilitate excelentă, fără producerea 
norului de fum sau carbonizarea țesutului, dacă țesutul este ablat în mediu lichid. 

Ablaţia cea mai eficientă a osului cu laserul cu excimer la 308 nm se realizează la o 
energie laser de 20 m] pe impuls (7,07 J/cm?) şi o frecvenţă de repetiţie a impulsurilor de 
15 Hz (Nelson et al. 1989). În acest caz, rezultatele sugerează că laserii cu excimeri 
ablează osul în primul rând printr-un mecanism fototermic, prin piroliza explozivă a 
substratului osului. Extinderea laterală a energiei termice în țesutul înconjurător prezintă 
caracteristici histologice ale distrugerilor termice. Se observă elemente structurale dezor- 
ganizate ale osului în apropierea craterului de ablație, datorită faptului că țesutul nu poate 
disipa energia termică acumulată până la apariția impulsului laser următor. Zona de distru- 
gere termică produsă de un impuls va fi îndepărtată de impulsurile ulterioare, astfel că în os 
va rămâne numai o zonă mică de distrugere termică, indiferent de adâncimea osteotomiei. 
Adâncimea zonei de distrugere termică este determinată astfel de ultimul impuls. 

Zona de distrugere termică va fi mai mare lângă suprafață datorită încălzirii continue 
de către norul de fum ce se ridică din fundul craterului cu fiecare impuls succesiv. Secțiu- 
nile histologice au arătat că această zonă este de aproximativ 170 um la suprafața peri- 
ostală, reducându-se la 70 um la baza endostală. 

În osteotomiile mecanice produse cu fierăstrăul, celulele ce formează osul viabil 
invadează zona chirurgicală de la ambele suprafeţe periostală şi endostală. Spre deosebire 
de osteotomiile mecanice, ca urmare a distrugerilor termice produse de laserul cu excimer 

| în osul adiacent, osteocitele suprafeţei endostale sunt distruse şi nu mai pot participa la 
regenerarea osului. Prin urmare, în osteotomiile; cu laser, vindecarea este limitată numai 
la suprafața endostală. Acest proces este extrem de lent şi a demonstrat existența unor 
defecte mari şi persistente între osul nou ce avansează de la suprafața periostală şi osul 
endostal preexistent, chiar, şi după şase săptămâni de la operaţie. 

Pentru laserul cu XeCI, mecanismul de ablaţie este mai puţin clar. Au fost emise două 
ipoteze principale. Conform primei ipoteze, ablaţia cu laserul cu excimer XeCl se 
realizează prin efecte fotoablative (Linsker er al. 1984, Cross şi Bowker 1987b), adică, 
radiaţia laser absorbită de proteine şi acizii nucleici cauzează ruperea legăturilor molecu- 
lare. Această teorie a fost sprijinită de ablaţia precisă a țesutului aortic fără semne de 
distrugere termică în țesutul înconjurător (Grundfest er al. 1985). Totuşi, energia fotonilor 
individuali pentru lungimea de undă 308 nm (4 eV) este numai cu puţin mai mare decât 
energia de legătură C-C (3,6 eV) sau C-N (3,0 eV). Energiile de legătură C-H, C=C sau 
C=N sunt cuprinse între 3,5 eV şi 6,5 eV. Oraevsky er al. (1992a) au demonstrat că 
mecanismele de rupere a legăturilor în ţesuturi de către impulsurile laserului cu XeCl nu 
sunt foarte eficiente. În plus, Gijsbers er al. (1990) au arătat că ablaţia cu fibră optică în 
contact cu țesutul plasat în soluţie salină produce cratere neregulate. 

A doua ipoteză favorizează mecanismul fototermic, adică un mecanism similar cu cel 
care intervine în cazul ablaţiei cu laseri din infraroșu mijlociu. Lane et al. (1987) au 
sugerat teoretic că ejecția produselor de ablaţie fierbinți produce de asemenea cratere cu o 
distrugere termică redusă în țesutul înconjurător, Mecanismul de ablație termică este 
sprijinit de creşterile de temperatură de 20-70 0C, măsurate la marginile craterelor în 
timpul ablaţiei (Jansen er al, 1993a, Gijsbers er al, 1990). Alte studii au arătat teoretic şi 
experimental un posibil mecanism fototermic pentru ablaţia cu laseri cu excimeri 
(Oraevsky et al. 1992a, Clarke er al. 1987), 

Într-un studiu recent s-a arătat că iradierea cu laserul ArF a dentinei umane provoacă 
atât efecte fotoablative, cât și efecte termice (Sánchez er al. 1997). Energia fotonilor de 
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193 nm este suficientă pentru a abla atât dentina intertubulară, cât şi peritubulară, prin 
ruperea directă a legăturilor chimice. La expuneri radiante coborâte, efectele fotoablative 
sunt dominante şi tuburile dentinale nu sunt închise, datorită faptului că dentina 
peritubulară nu este topită. O expunere radiantă de 1 J/cm?, combinată cu un număr de 50 
sau 100 impulsuri, produce o ablație uniformă a suprafeţei, fără semne de topire a tesu- 
tului. La expuneri radiante mai mari de 1,5 J/cm?, modul termic de ablație este predomi- 
nant, fiind mai eficient la îndepărtarea dentinei intertubulare față de dentina peritubulară, 

Prin iradiere continuă, rata de ablație în aceste regiuni se reduce datorită creşterii 
suprafeței craterului în primul rând şi a reflectanței în al doilea rând, ceea ce conduce la o 
expunere radiantă efectivă. Acest proces, numit în mod uzual diluarea expunerii radiante 
(Dyer et al. 1986a), este cauza formării conului prin iradierea laser cumulativă a țintelor 
cu compoziție heterogenă sau chiar omogenă. 

Iradierea dentinei folosind nivele coborâte de expunere radiantă (ablaţie prin efecte 
fotoablative) nu induce topirea şi prin urmare creşterea temperaturii este mai scăzută 
decât cea obţinută când se folosesc expuneri radiante mai ridicate, ca în cazul ablaţiei 
termice. Rata de ablaţie la expunere radiantă coborâtă este cu numai puțin mai mică decât 
rata de ablație termică şi o suprafață mai mare poate fi iradiată la expuneri radiante cobo- 
râte, deoarece este necesar un fascicul laser mai puțin focalizat. În consecință, volumul de 
țesut ablat pe impuls este comparabil în cele două cazuri, sau poate fi chiar mai mare 
decât cel îndepărtat prin ablație termică la expuneri radiante mari. 

Efectele fotoablative realizează cratere cu morfologie omogenă, o rată semnificativă 
de ablaţie a țesutului şi lipsa topirii fazei minerale în specimenele de dentină. La expuneri 
radiante mari, procesul de ablaţie termică este mai puţin eficient la îndepărtarea dentinei 
peritubulare hipermineralizate faţă de dentina intertubulară şi produce o bază a craterului 
caracterizată de o suprafață rugoasă. În plus, s-a observat topirea şi resolidificarea denti- 
nei peritubulare, care conduce la închiderea tuburilor. 

Pe baza acestui studiu rezultă că laserul cu excimer ArF poate fi util pentru tratarea 
cariilor dentare şi pentru închiderea tuburilor dentinale. Aplicarea laserilor la țesutul dur 
dentar este limitată de efectele detrimentale ale iradierii, cum ar fi crăpăturile induse ter- 
mic la suprafața smalțului, în dentină şi ciment precum şi necroza termică a pulpei 
dentare. Rata de ablaţie laser în regiunile cu carii, atât în smalţ, cât şi în dentină, este mai 
mare decât în regiunile sănătoase. Astfel, eliminarea cariilor poate fi realizată fără distru- 
geri semnificative în structura dintelui sănătos. În plus, iradierea laser poate închide efec- 
tiv tuburile dentinale și deci poate reduce permeabilitatea stratului dentinal. 

Radiația UV este însoțită de riscul citotoxicității şi mutagenezei celulelor adiacente 
craterului de ablație datorită fotonilor împrăștiați (Green et al. 1987). S-a arătat că lanţul 
ADN se poate rupe când este iradiat cu lungimi de undă în jur de 300 nm (Francis et al. 

1989). Au fost demonstrate de asemenea mutații în celulele vii iradiate cu laserul cu 
excimer la 308 nm (Rasmussen ef al, 1989), Există şi riscul distrugerii ireparabile a 
ADN-ului prin formarea dimerului de pirimidină sau prin alte mecanisme. 

Pe baza studiilor efectuate s-a conchis că aptitudinea relativă a radiației laserilor cu 
excimeri de a cauza efecte se micşorează în ordinea 248 nm-193 nm-308 nm. Numai în 
unele cazuri, radiaţia de 193 nm este mai puţin citotoxică decât cea de 308 nm. În timp ce 
lampa cu Hg induce distrugeri măsurabile la 15 J/m?, acelaşi efect se obţine la o radiaţie a 
laserului cu excimer de câteva sute de J/m?, Extinderea schimbului cromatidelor surori în 
celule a fost investigată pentru aceleași surse de radiație UV (Rasmussen et al 1989). 
Toate cele trei radiaţii provoacă o creștere a incidenței schimbului de cromatide surori; 
dar cu eficienţă diferită. De exemplu, densitatea de energie la 254 nm este mult mai mică 
decât la 193 nm sau 308 nm. În plus, curba la 254 nm este mai abruptă decât în celelalte 
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cazuri. Aşadar, radiația lămpii cu Hg poate fi considerată mai mutagenică decât laserii cu 
ArF sau XeCIl. Acesta este şi motivul principal pentru faptul că laserul cu KrF nu are 
aplicaţii medicale practice, deoarece lungimea sa de undă la 248 nm coincide practic cu 
cea a lămpii cu Hg. 

Faptul că radiaţia laserilor cu excimeri este mai puţin mutagenică decât radiația UV a 
lămpilor cu mercur se explică probabil prin existența proteinelor în matricea celulară, 
care absorb puternic radiația de 193 nm, înainte ca ea să pătrundă până la nucleul ce 
conţine ADN-ul. Circa 60 % din radiația incidentă este absorbită în numai 1 um de cito- 
plasmă (Green er al. 1987) şi deci ADN-ul sensibil din nucleu este ecranat de citoplasma 
înconjurătoare. Totuşi, nu trebuie ignorat niciodată riscul potenţial când se utilizează 
laserii cu ArF sau XeCI. Sunt suficiente numai câteva celule modificate pentru a induce 
cancerul în țesut. 

Distrugerile ADN-ului cu radiaţia de 193 nm a fost demonstrată în cazul iradierii sin- 
crotronice, sugerând un risc posibil pentru sănătate, în cazul procedurilor bazate pe 
efectele fotoablative (Pettit er al. 1995). Totuşi, datele acumulate până în prezent indică 
un risc minim în cazul iradierii corneei şi a ţesuturilor înconjurătoare (Kochevar 1989). 
Printre factorii care asigură un risc redus amintim, acţiunea de ecranare a membranei 
celulare şi a altor materiale celulare bazate pe proteine. Absorbţia puternică a radiaţiei din 
ultravioletul îndepărtat de către stratul exterior de celule previne penetrarea unei cantități 
importante de radiaţie până la nucleu. 

Ablaţia corneei cu laserul ArF produce fluorescență de bandă largă la lungimi de undă 
din UV mái mari (Loree et al. 1988). Această radiaţie secundară penetrează celulele şi tesu- 
tul mai bine decât radiaţia directă a laserului cu ArF (193 nm), deoarece absorbția molecu- 
lelor organice în UV îndepărtat variază în general invers cu lungimea de undă. Distrugerile 
produse de fluorescența indusă de laser în cornee au fost determinate ca fiind minime, 
sugerând că distrugerea ADN-ului din cornee nu reprezintă un factor important de risc. 

Semne de întrebare a ridicat şi penetrarea fluorescenței induse de laser în cristalin, 
deoarece această radiație poate contribui la formarea cataractei. Pettit et al. (1995) au 
determinat că expunerea radiantă a fluorescenței în banda UV-B (280-320 nm) este de 
aproximativ 200 nJ/cm? pe impuls, adică un total de 80 ul/cm” pentru cele 400 de impulsuri 
într-o procedură clinică tipică. Această doză este cu un factor de 10° mai mică decât pragul 
admis pentru opacizarea cristalinului la iepure şi cu un factor de 10% mai mică decât 
expunerea anuală minimă a radiaţiei UV-B solare. În consecință, riscul formării cataractei 
datorită fluorescenţei induse de laser în timpul chirurgiei fotorefractive este minim. 

În sfârşit, un risc potențial l-ar putea constitui şi radicalii liberi observați în fofo- 
ablaţia corneei şi care explică comportarea dinamică a parametrilor optici în ultraviolet 
(vezi $ 4.1.1,7.3). Aceşti radicali organici cu greutate moleculară mare ar putea afecta 
răspunsul la vindecarea țesutului, deoarece aceste specii au efecte detrimentale cunos- 
cute asupra celulelor, 


5,6. EFECTE FOTOMECANICE 


Îndepărtarea țesutului prin efecte fotomecanice necesită distrugerea integrității țesu- 
tului, care se poate realiza prin câteva procese. De exemplu, iradierea laser cauzează ex- 
pansiunea termică rapidă a țesutului (efectul termoelastic), care poate produce stres me- 
canic şi fracturarea materialului. De asemenea, absorbția energiei laser poate produce o 
schimbare de fază a elementelor celulare sau extracelulare ale țesutului sau în apa din 
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țesuturi. Ejectarea produselor de ablație determină un recul în ţesut, care este la originea 
stresului ablativ. Distrugeri mecanice în țesut pot fi realizate prin cavitaţie sau producerea 
de plasmă. În sfârşit, trebuie avută în vedere modificarea posibilă a integrităţii mecanice a 
țesutului prin absorbția energiei radiante. 


5.6.1. Introducere 


Interacţiile fotomecanice produc unde de stres, care se propagă în țesut cu viteza su- 
netului (~ 1 500 m/s în țesuturile moi), sau chiar mai rapid în cazul undelor de şoc. Dacă 
durata impulsului laser, z,, este mai scurtă decât timpul necesar pentru propagarea undei 
de stres în afara volumului de țesut iradiat, se pot atinge valori de vârf mari ale stresului. 
Aceste unde de stres pot contribui la mecanismul de ablaţie şi pot provoca distrugeri în 
țesutul înconjurător. Criteriul pentru confinarea stresului este dat de relaţia (4.72). 

Efectele fotomecanice prin intermediul plasmei intervin în cazul impulsurilor laser 
foarte scurte (mai mici de 1 ns) şi a iradianțelor foarte mari (mai mari de 10° W/cm?) 
(vezi figura 5.10). 

Mecanismele de generare a undelor sonore prin interacția radiaţiei laser cu materia 
sunt diverse şi joacă un rol dominant în efectele fotomecanice legate de. interacția 
laser-ţesut. În principiu, există şase mecanisme importante de interacţie, care pot fi 
responsabile pentru generarea undelor acustice (Sigrist 1986). 

1) Efectul termoelastic se bazează pe încălzirea tranzitorie a unui volum restrâns prin 
absorbţia energiei laser. Gradienţii de temperatură induşi produc o tensionare în corp, ca 
rezultat al expansiunii termice. Aceasta cauzează o undă acustică intensă, care se propagă 
în afara zonei încălzite. Procesul termoelastic, adică încălzirea fără schimbarea de fază 
domină generarea undelor sonore în materia absorbantă la energii laser sub pragul de 
vaporizare. Deşi eficiența de conversie este relativ coborâtă, de obicei < 10“ pentru 
lichide, acest proces a găsit aplicaţii interesante. 

2) Vaporizarea explozivă în cazul lichidelor sau ablaţia materiale lot în cazul țesutu- 
rilor sunt responsabile pentru generarea undelor acustice, dacă densitatea de energie laser 
în volumul absorbant al eşantionului depăşeşte un anumit prag, determinat de proprie- 
tăţile termice ale mediului. Ejecţia materialului de la suprafață implică un moment de 
recul (stres ablativ), care se propagă în masa țesutului ca un semnal acustic tranzitoriu. 
Pentru lichide, eficienţa de conversie poate depăşi în acest caz = 1 %. 

3) Formarea şi colapsul unei bule tranzitorii generată ca răspuns la iradierea laser 
(cavitaţia indusă de laser) într-un lichid sau un solid sunt însoțite de impulsuri tranzitorii 
de presiune, care sunt responsabile pentru ablaţia laser a țesutului, litotriţia laser sau chiar 
pentru administrarea fotoacustică a medicamentelor. Ablaţia laser în impulsuri, cu 
precizie la scară submicronică, şi distrugere minimă a țesuturilor adiacente poate fi reali- 
zată în condiţii de confinare a stresului la temperaturi sub 100 “C. 

4) Străpungerea dielectrică intervine numai la iradianțe laser peste = (109-109) Wim’, 
care pot fi realizate în mod curent cu impulsuri laser focalizate. Străpungerea dielectrică 
este cel mai eficient proces de conversie a energiei laser în energie acustică. Eficienţa de 
conversie poate ajunge până la 30 % în lichide. 

5) Electrostricțiunea este prezentă întotdeauna datorită polarizării electrice a mole- 
culelor din țesut, care determină mişcarea lor în sau în afara regiunilor cu iradianţă laser 
mai mare, în funcţie dacă polarizarea este pozitivă sau negativă. Aceste mişcări produc 
un gradient de densitate și, în consecință, o undă acustică similară cu cea generată de 
procesul termoelastic, Electrostricțiunea ca mecanism de generare a undelor sonore este 
importantă numai în medii foarte slab absorbante, unde ea poate limita sensibilitatea 
detecției fotoacustice, 
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6) în comparaţie cu celelalte mecanisme de generare a undelor sonore, presiunea 
radiației este neglijabilă. În cazul absorbției totale a radiației laser la suprafața 
eşantionului, amplitudinea presiunii radiaţiei este dată de raportul între iradianță şi viteza 
luminii în vid (7/6), Pentru o iradianță de 10% W/cm?, se obține o presiune a radiaţiei de 
0,3 mbar, fată de câţiva bari în cazul generării termoelastice a undelor sonore sau sute de 
bari în cazul cavitaţiei induse cu laserul, în condiţii experimentale identice. 

Motivarea studierii efectelor fotomecanice constă în determinarea parametrilor laser 
de iradiere (lungimea de undă, durata impulsului, frecvenţa de repetiție a impulsurilor şi 
expunerea radiantă) care asigură o precizie maximă în îndepărtarea țesutului, cu distru- 
geri termice şi mecanice minime ale țesutului ce înconjoară craterul de ablaţie. Îndepăr- 
tarea precisă a țesutului la nivelul unei singure celule este de mare importanță pentru 
procedurile laser din oftalmologie, microchirurgia creierului sau microchirurgia celulelor. 
Înțelegerea mecanismului de ablație pentru țesuturile biologice moi iradiate în condiţii de 
confinare a stresului va ajuta la optimizarea parametrilor de iradiere pentru alte aplicații 
medicale ale laserilor, unde precizia de îndepărtare a țesutului are o importanță majoră. 


5.6.2. Unde de stres 


Dacă impulsurile laser scurte sunt absorbite în mediul studiat, proces urmat de relaxa- 
rea neradiativă rapidă a stărilor excitate, atunci energia laser este convertită în energie 
termică. Mediul se expandează datorită creşterii temperaturii, astfel că presiunea locală 
este mai mare, Se generează o undă de stres, care se propagă prin mediu cu viteza sune- 
tului. Durata impulsului laser trebuie să fie suficient de scurtă, astfel încât presiunea 
maximă să fie atinsă înainte ca energia să se poată propaga cu viteza sunetului în afara 
volumului iradiat. Această undă de stres poartă informaţii despre proprietăţile optice ale 
mediului în care este generată şi poate fi detectată cu un detector acustic, de exemplu un 


traductor piezoelectric, cu răspuns rapid (ns) (Olmes eż al. 1997b). 


În cazul în care căldura este generată instantaneu în țesut, sau mai rapid în comparaţie 
cu timpul necesar pentru expansiunea termică, stresul mecanic este confinat în volumul 
iradiat (relația 4.72). Timpul de propagare a stresului din volumul iradiat este inversul 
produsului între coeficientul de absorbție optică şi viteza de propagare a sunetului în 
mediul respectiv (1 = 1/4a'Vs, pentru un mediu fără împrăştiere). Difuzia căldurii din vo- 
lumul iradiat este un proces mai lent, astfel că are loc în mod automat confinarea termică 
dacă este realizată confinarea stresului ( < 7, < 7). 

Caracteristicile undelor de stres ce se propagă printr-un mediu sunt afectate de pro- 
prietăţile acustice liniare şi neliniare ale mediului. Atenuarea liniară, fiind dependentă de 
frecvenţă, atenuează predominant componentele de la frecvențele înalte. Aceasta deter- 
mină micșorarea lărgimii de bandă, cu o mărire corespunzătoare a timpului de creştere. 
Proprietăţile neliniare ale mediului şi comportarea neliniară a vitezei particulelor determină 
micşorarea timpului de creştere. Micşorarea timpului de creştere este consecința dependen- 
tei vitezei sunetului şi particulelor de stres, Atât viteza sunetului, cât şi viteza particulelor 
crește odată cu mărirea stresului, Comportarea neliniară determină ca frontul anterior al 
undei de stres să devină mai abrupt, formând astfel o discontinuitate (unda de şoc) 
Domeniul spaţial de formare a discontinuități frontului undei de şoc poate fi determinat din 
teoria acusticii neliniare. În realitate, nu există asttel de discontinuități, ei numai timpi de 
creştere foarte rapizi. În apă, de exemplu, timpul de creştere al undei de şoc este de câteva 
picosecunde, corespunzător unei grosimi a frontului undei de şoc de câțiva nanometri, Gra- 
dientul mare al stresului şi viteza de translație înaltă a moleculelor în interiorul frontului 
undei de şoc stau la baza interacțiilor unice între undele de şoc şi materie. 
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Există o oarecare confuzie în utilizarea termenului „undă de șoc”. Deşi există criterii 
care definesc unda de şoc (Muir şi Carstensen 1980), ele nu sunt aplicate întotdeauna în 
literatura biomedicală. Caracteristica proeminentă a unei unde de şoc este o discontinui- 
tate a stresului (presiunii), densităţii, vitezei particulelor (viteza de deplasare a mediului 
în spatele frontului undei de şoc) şi energiei interne. În cele ce urmează, vom utiliza ter- 
menul „undă de şoc” în acele situaţii în care undele generate sunt unde de stres cu ampli- 
tudine de vârf mare şi care se propagă cu viteze substanțial mai mari decât viteza sune- 
tului. În caz contrar, se va folosi termenul mai general „undă de stres”. 

Undele de stres sunt generate în mediile iradiate de laser printr-o varietate de meca- 
nisme, care depind de condiţiile locale. În mediile absorbante se întâlnesc două mecanis- 
me care domină generarea stresului la nivele medii ale iradianței, când străpungerea 
optică este absentă; acestea sunt efectul termoelastic şi stresul ablativ de recul. Ambele 
vor fi prezentate în continuare în detaliu, datorită impactului lor direct în procedurile de 
îndepărtare a țesutului, în care lungimea de undă a laserului este astfel aleasă încât ea să 
fie absorbită puternic în eşantion, iar îndepărtarea țesutului să se realizeze la expuneri 
radiante coborâte. 

Undele de stres pot furniza o serie de informaţii despre procesul de ablaţie, iar din 
forma acestora pot fi determinaţi o serie de parametri relevanți: coeficienții de atenuare 
din răspunsul termoelastic sub pragul de ablație, pragurile de ablaţie şi scările de timp 
pentru desfăşurarea evenimentelor, mărimea şi natura undelor de stres potenţial distruc- 
tive. Observarea semnalelor termoelastice oferă de asemenea dovada termalizării rapide a 
stărilor fotoexcitate. Aceste informaţii, împreună cu date complementare, permit înțelege- 
rea mai bună a interacției între radiaţia laser şi țesuturi. 


5.6.2.1: Efectul termoelastic 


Este bine cunoscut faptul că cele mai multe materiale se expandează la încălzire, 
deoarece creşterea temperaturii conduce, în medie, la o spaţiere mai mare a atomilor în 
echilibru. Expansiunea este controlată de forțe interne şi dacă aceasta este întârziată, în 
condiții de încălzire rapidă, se dezvoltă un stres semnificativ, ca în cazul corpului cu 
constrângeri sau a inerției materialelor. Acesta este cunoscut sub denumirea de efect 
termoelastic. Generarea undelor de stres prin efect termoelastic în lichidele şi solidele ira- 
diate cu laseri în impulsuri a fost studiată extensiv încă de la apariția laserilor. 

Forma de undă a unei unde de stres generată termoelastic este complexă şi depinde de 
geometria sursei, de profilul fasciculului laser, de durata impulsului laser (7) şi de timpul 
de tranzit acustic (sau timpul de relaxare a stresului, 7, definit ca raportul între zona 
optică, d şi viteza sunetului v, - relația 4.72). Când sursa undei de stres se găseşte la 
suprafață, forma de undă depinde de asemenea de condițiile de frontieră la suprafață. 
Unda de stres este bipolară sau unipolară în funcție de faptul dacă suprafața este liberă 
sau respectiv confinată, Valorile relative ale timpilor Tp Şi 7 determină timpul de creştere 
al undei de stres, Dacă durata impulsului laser este mult mai scurtă decât timpul de tranzit 
acustic (7, << 7), timpul de creştere al undei de stres este, într-o primă aproximaţie, ega! 
cu t, Pe de altă parte, dacă impulsul laser este mai lung decât timpul de tranzit (m > n) 
timpul de creştere al undei de stres urmează timpul de creştere al impulsului laser. ‘Astel, 
unda de stres poate fi generată cu un timp de creştere ajustabil, variind lungimea de undă 
a laserului sau absorbantul, pentru a controla zona optică, Adâncimea de penetrare optică 
(care aproximează zona optică în mediile dominante de absorbție - vezi $ 4.22.1) în 
spectrul infraroșu cuprins între 2 şi 3 um variază pentru apă, de exemplu, cu trei ordine 
de mărime, făcând posibilă generarea undelor de stres cu un timp de creştere de la 
microsecunde la mai puţin de o nanosecundă, Laserul cu electroni liberi, acordabil în 
infraroșu, care poate produce impulsuri de picosecunde (vezi § 2.4.20), este un dispozitiv 
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unic pentru generarea undelor de stres cu caracteristici ajustabile independent, cum ar fi 
timpul de creştere, stresul de vârf şi durata (Lamb er al. 1995). 

Efectul încălzirii rapide asupra producerii 
undelor de stres termoelastice şi a propagării lor suprafața T 
de la locul de înmagazinare a energiei este pre- laser 
zentată schematic în figura 5.143. Figura 5.143a g sl 
este un caz nereal, dar ilustrativ de depunere Renny 
uniformă a energiei şi de încălzire până la o zeii 
adâncime d, faţă de suprafață, care se presupune i (b) 
că intervine pe o scară de timp foarte scurtă. 
Neglijând conducția căldurii, profilul tempe- } F 
raturii T este rectangular şi înainte ca materialul HH, (c) 
să se adapteze noii sale poziții de echilibru me- 
canic, va exista o creştere a presiunii, asociată cu 


această regiune cu temperatură mai ridicată 
(Dyer şi Al-Dhahir 1990). => (4) 
Aceste condiții nu pot fi menținute pentru 

aranjamentul arătat şi undele de stres se propagă Fig. 5.143. (a) Impulsul laser incident pe 
pentru a relaxa presiunea, ca în figura 5.143b. suprafața din stânga produce o creştere 
Aici, pentru o suprafață liberă (fără constrân- treaptă a temperaturii (7) şi a profilului 
geri), unda de rarefiere Ro se propagă în material stresului, pentru absorbție „abruptă”; 
de la suprafaţă, iar unda de rarefiere R, şi unda (b) eliberarea stresului prin compresie, C; 
de compresie C; se deplaseâză mai departe de la şi propagarea undelor de rarefiere Ro, Ri; 


N 


cealaltă treaptă de presiune. Unda de rarefiere (c) suprafața ajustată noii poziții de 
care se propagă spre stânga este inversată, deoa- e d roti Nade po A gc 
rece ea este reflectată de suprafața liberă şi după O EEE Robese ine : 


(d) forma undei de stres pentru absorbție 


un timp 2d;/vs, suprafața este ajustată noii sale exponențială (Dyer şi Al-Dhahir 1990). 


poziţii de echilibru mecanic. Unda de stres re- 
zultantă, care se propagă în material cu viteza sunetului, constă dintr-un semnal bipolar 
simetric, o (compresie urmată de rarefiere) (figura 5.143c). 

Un detector al undei de stres (traductor fotoacustic) plasat în dreapta süprafetei va 
înregistra astfel un semnal temporal bipolar. În cazul în care eşantionul este imersat 
într-un mediu transparent având aceeaşi impedanță acustică (produsul între densitate şi 
viteza suntetului), unda de rarefiere este eliminată şi se generează numai partea de com- 
presie a undei de stres. O astfel de adaptare a impedanţelor acustice se poate realiza în 
cazul țesuturi moi-apă. 

Dacă absorbția laser este înlocuită cu cazul mai apropiat de realitate al unei scăderi ex- 
ponențiale a energiei absorbite cu distanța din material (legea Lambert-Beer), atunci sunt 
valabile argumente similare, dar semnalul acustic oglindeşte acum scăderea exponențială 
presupusă, ca în figura 5,143d. Aceste argumente calitative sunt susținute de modelarea 
matematică bazată pe ecuaţia undei termoelastice (Carome etal. 1964, Sigrist 1986), 

Generarea undelor acustice prin transformarea consecutivă a energiei laserilor cu 
impulsuri scurte în căldură şi apoi în stres mecanic se numeşte mecanismul termooptic de 
generare a stresului, Absorbţia radiaţiei laser în mediu, urmată de o relaxare neradiativă 
rapidă a stărilor excitate, converteşte energia laser în căldură. Ulterior, expansiunea ter- 
mică a țesutului încălzit instantaneu provoacă o creştere de presiune 4p în volumul iradiat 
dată de (Oraevsky et al. 1997): 

2 
O = Ap DL AV 1 parale Eul) Ai A; —— Fh, = TE.: (5.317) 
„pei Aaaa 4 Ve PC, Ca 
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în care y, [Pa"] este coeficientul termodinamic de compresibilitate izotermă (4,59:10% bar! 
pentru apă): 


D ec aaa a) (5.318) 


unde v, [cm/s] este viteza sunetului (1,4824-10 cm/s în apă), AV [cm?] este creşterea 
volumului datorită expansiunii termice, V este volumul iradiat de laser la temperatura 
camerei, p [g/cm°] este densitatea mediului, Cp [J/g:K] este căldura specifică (capacitatea 
calorică) la presiune constantă, iar C, [J/g:K] este căldura specifică la volum constant. 

Creşterea presiunii este proporțională cu coeficientul termic de expansiune în volum, 
B [K] a mediului dat (pentru apă, £ = 3:10“ K! la 29 °C) şi cu densitatea energiei 
absorbite, Fay [J/cm°], dată de relația (5.33), în care intervine C, în loc de C,. De ase- 
menea, din (5.33) şi (5.34) rezultă Eats = HaF. Ecuația (5.317) arată deci că amplitudinea 
undei de stres este proporţională cu densitatea de volum a energiei absorbite, factorul de 
proporționalitate fiind parametrul Grüneisen. S-a utilizat şi relaţia: 


= 5.319 
La Cy P Ss că 
unde y este modulul volumetric (y = A/î) = 2,2-1 0? N/m? pentru apă); el este inversul 
compresibilității adiabatice a țesutului. 

Presiunea p se măsoară în [Pa] = N/m} = [J/m?] = [kg/m:s?], în bar (1 bar = 105 Pa), 
astfel că 1 Dbar = 1 J/cm? (Dbar = decabar), în atmosfere (1 atm = 101.325 Pa = 10% Pa), 
astfel că 1 GPa = 10“ atm, sau în torr (1 torr = 1 atm/760 = 133,32 Pa). 

Expresia: : i 


By; 
C 


p 
reprezintă parametrul Grüneisen. Acesta este un factor adimensional, dependent de 
temperatură (datorită dependenței puternice de temperatură a lui Ø) şi proporțional cu 
fracția din energia termică convertită în stres mecanic. Pentru apă şi soluții apoase la 
temperatura camerei (T = 20 °c), = 0,11 (a se compara cu "= 2,7 pentru mercur, unul 
din mediile în care se induce stresul cel mai eficient). Oraevsky et al. (1995a) au găsit că 
pentru apă şi soluţiile apoase diluate, M "poate fi exprimat cu formula empirică: 

T=0,0043+0,0053T , 


TI = , (5.320) 


(5.321) 


unde temperatura 7 este măsurată în W 
=- Apă S-a determinat de asemenea variația para- 
14 |—— Muşchi 

—a- Grăsime 


1,2 


metrului Grüneisen pentru muşchi şi gră- 
sime (figura 5.144). 

Jacques et al. (1992a) indică pentru 
apă T= 0,11 la 7= 20 °C şi T = 0,42 la 
T = 100 °C, ceea ce conduce la formula 
empirică: F= 0,0325 + 0,0038757. De ase- 
L — menea, Paltaut şi Sehmidt-Kloiber (1995b) 
10p indică formula: Z= 0,053 + 0,00377. 

Ecuația (5.317) pentru stresul termo- 
elastic æ este strict valabilă numai în cazul 


Coeficient Grüneisen 


2 
0 e 
0 20 40 60 80 
Temperatură. [°C] 


Fig, 5.144. Parametrul Grüneisen pentru apă, 


mușchi şi grăsime, la diferite temperaturi de 
generare a stresului (Oracvsky et al. 1995a), 


când procesul de încălzire este mult mai 
rapid decât expansiunea mediului. Condi- 


— 
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țiile de generare instantanee a stresului corespund condițiilor de iradiere pentru confi- 
narea temporală a stresului. Stresul este confinat temporal pe durata înmagazinării ener- 
giei laser când durata impulsului laser este mult mai mică decât timpul de propagare a 
stresului pe adâncimea de penetrare optică în mediu (relaţia 4.72). 

Amplitudinea semnalului acustic cu rezoluție temporală este proporțională cu coefi- 
cientul de absorbție al mediului, 44. Profilul semnalului F(7) este caracterizat de o atenua- 
re exponențială. Într-un mediu fără împrăştiere, atenuarea exponențială depinde numai de 
pa. În cazul în care împrăştierea domină absorbția, atenuarea exponențială depinde atât de 
absorbție, cât şi de împrăştiere și este caracterizată de atenuarea efectivă, 74 Pentru 
cazurile în care împrăștierea şi absorbția sunt comparabile, simulările pe calculator, cum 
este de exemplu metoda Monte Carlo, sunt folosite pentru a interpreta atenuarea 
exponențială în termenii împrăştierii efective şi a coeficienţilor de absorbție (vezi $ 
4.1.1.3 şi § 4.1.2.6). 

La inițierea generării de căldură în volumul iradiat, 0,6 


unda de stres planară se propagă în mediu de-a lungul — 94 

axei fasciculului laser pe două direcţii opuse: către su- 5 oz 

prafață şi către interiorul țesutului. Amplitudinea pre- = 0 

siunii stresului tranzitoriu ce se propagă în fiecare y 02 | 

direcţie este egală cu jumatate din amplitudinea iniţială $ SĂ / 

a stresului termoelastic. De aceea, amplitudinea stresu- ERE 0 05. 
lui măsurată cu un traductor fotoacustic este egală cu la) TIMP [us] 
jumătate din amplitudinea iniţială. Unda acustică ce se 

propagă la frontiera mediului poate fi reflectată parțial 07 


şi transmisă. Valoarea reflectanței acustice, Rae şi sem- 
nul său sunt definite de neadaptarea impedanței acus- 
tice pv, la granița dintre țesut şi mediul înconjurător. 

Există două cazuri limită: a) o suprafață liberă, pen- 
tru care impedanța acustică a țesutului pv,, este mult 
mai mare decât cea a mediului de deasupra lui, 2%, aeS ETNE 
(pv; >> pvi, de exemplu la interfața aer-țesut); şi b) o (b) Times] 
frontieră rigidă, pentru care impedanța acustică a : a 
țesutului este mult mai mică decât cea a unui mediu . Fi8- 5.145. Profilul unui semnal 

$ i acustic generat de un impuls de 
adiacent mult mai dens (pv; << pw%, de exemplu la Mas afunui laser cu Ni YAG 
interfaţa cuarț-țesut). Cele două impedanţe acustice 


triplat în frecvență (355 nm) într-o 
sunt aproximativ egale la o interfață apă-ţesut. soluție apoasă de cromat de potasiu 


Impedanjęle acustice ale cuarțului şi apei Sunt egale cu  (K,CrO,): (a) mediul înconjurător 


Stres [bar] 
d _sssse 


1,49:10% g/s:cm? şi respectiv 14,23-105 g/s:cm°. este aerul, care creează o frontieră 
Coeficientul . reflexiei undelor -acustice, Ra, este liberă la suprafața mediului iradiat; 
egal cu raportul amplitudinilor : presiunilor undelor (b) mediul înconjurător este 
incidentă şi reflectată şi poate fi calculat din raportul cuarțul, Care cregază o frontieră 
impedanțel ora iati aa! rigidă la suprafața soluţiei iradiate 
(Oraevsky et al. 1997). 
v v, 
Ra -fi ei Jn Te e) (5.322) 
pY, pv, | 


unde vitezele undelor sonore v, şi v,' și a densităţilor p şi p' sunt asociate cu mediul sursă 
și respectiv mediul reflectant, Această expresie arată că în cazul unei frontiere libere a 
mediului iradiat, unda de stres reflectată îşi schimbă semnul la o valoare negativă şi 
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devine o undă de extensie (rarefiere). Prin urmare, unda acustică ce se propagă în eşan- 
tion de la suprafața iradiată se manifestă ca o undă bipolară, cu o undă de compresie în 
față, urmată de o undă de extensie (figura 5.145a). În cazul unei frontiere rigide a țesu- 
tului, nu intervine extensia mediului încălzit și procesul de reflexie nu schimbă semnul 
undei de stres (figura 5.145b). 

Folosind o combinaţie din gelatină cu 80 % apă, comparabilă țesuturilor moi, Olmes 
et al. (1998) au măsurat amplitudinea undei de presiune termoelastică la iradierea cu lun- 
gimea de undă 2,70 um (laserul cu CrEr:Y SGG). Pentru o durată a impulsului de 50 ns şi 
o expunere radiantă de 160 mJ/cm?, amplitudinea undei bipolare a fost de aproximativ 
+ 6 bari şi respectiv - 5 bari. 

Transmisia şi distorsiunea undelor acustice, relaxarea stresului, difracţia şi atenuarea 
undelor acustice sunt discutate în detaliu în sinteza publicată de Oraevsky er al. (1997). 

Când radiaţia laser este atenuată exclusiv prin absorbție (adică fără împrăştiere), 
atenuarea în mediu este dată de legea Lambert-Beer (5.64), astfel că ecuaţia (5.317) se 
poate rescrie: 

o =EL HF, exp(— Haz), (5.323) 
unde Fo [J/cm?] este expunerea radiantă a impulsului laser la suprafața mediului, iar € ţine 
cont de diversele fenomene care pot modifica amplitudinea stresului şi profilul său pe axa 
z (distorsiunea undelor acustice). Factorul 1/2 ţine cont de propagarea undei de stres pe 
două direcţii opuse, discutată anterior. 

orice moment, unda de stres este superpoziţia a două impulsuri. Impulsul pozitiv 
care se deplasează spre interior (+z) călătoreşte cu viteza v,. Fiecare element al impulsului 
ce se deplasează spre exterior (-z) îşi inversează semnul şi direcţia (-z) la reflexia pe 
suprafața frontală. Aşadar, reflexia undei -z de către interfața aer-țesut a suprafeței 
cauzează o inversie a undei de stres, rezultând o undă de âtres negativă pe direcția +z, 
care se propagă în mediu în urma undei de stres pozitive +z. Rezultatul este o undă de 
stres bipolară, care, în orice moment /, efectuează o tranziție abruptă în poziția v,t din 
țesut, de la valoarea maximă a stresului de extensie la valoarea maximă a stresului de 
compresie. Pentru timpi de acelaşi ordin sau mai mici decât timpul de tranzit acustic, t, 
vârful stresului de extensie creşte asimptotic de la zero la valoarea sa negativă maximă, 
-GI HaF'ol2, în timp ce vârful stresului de compresie scade asimptotic de la +EIuaFo la 
zero. Integrala |o(zdz este zero, deoarece momentul se conservă (până la iniţierea 
ejectării de masă). í i 

În cazul timpilor pentru care t >> % 
amplitudinea stresului scade de la valoarea sa 
de vârf la zero după exponențiala exp(-4 | 2] ) 
în ambele direcții, unde |z*| este distanța față 
de poziţia v,t. Deoarece s-a presupus o compor- 
tare elastică liniară, afirmații similare pot fi 
făcute pentru stresul în funcție de timp în orice 
poziție din țesut, Figura 5.146 exemplifică 
dezvoltarea unei unde bipolare şi profilul ei în 
2 funcție de adâncimea z, la patru momente dìs- 

tincte, Suprafaţa unui mediu cu 44 = 19 cm! şi 


a, Stres lbarl 
CEPRINRNoENI Coe 


A 
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02 04 06 06 


6 0, 12 
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Fig, 5.146, Unda termoelastică bipolară în 
4 momente distincte de la impactul 
impulsului laser (Paltauf er al. 1995), 


IT > 0,2 este iradiată cu un fascicul laser cu 
durată scurtă (8 ns), având expunerea radiantă 
de 0,5 J/cm?, Poziţia suprafeţei apei se găseşte 
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la z = 0, Dacă în ecuația (5.323) o se exprimă în bari, iar Fo în J/cm? (1 bar = 0,1 J/em?), 
atunci (Jacques et al. 1992a); 


107 
0 = E = MaF, expl- paz). (5.324) 


Aşadar, în această ecuație, factorul 10 ține cont de faptul că 10 bari reprezintă presiunea 


exprimată în J/cm”. Dacă 7, = - z/v, este timpul asociat cu propagarea şi detecția stresului, 
atunci ecuaţia (5.324) se rescrie: 


olbar]= e sL Ha Fa epluav,r,). (5.325) 


Factorul Lavs m reprezintă 7/7, (ecuaţia 4.72), în care d = 1/44) şi se numeşte factorul 
de disipare a stresului. Dacă 7/7 < 1, disiparea stresului este coborâtă şi se realizează 
confinarea stresului. Rezultatul este o generare maximă a stresului. Dacă Tr > 1, im- 
pulsul laser este prea lung şi stresul se disipează în afara zonei optice pe durata impul- 
sului, fiind astfel imposibilă confinarea stresului. 

După cum s-a arătat încă de la înce- [2045 egericient Grüneisen) 
putul dezvoltării laserilor (Carome er al. Hazon, 

1964), măsurarea stresului tranzitoriu poa- i ME At ei 
te furniza informaţii asupra coeficientului 
de absorbție, cu condiţia ca v, să fie cu- 
noscută. În cazul în care radiaţia laser este 
atenuată exclusiv prin absorbție, coefi- 
cientul de absorbţie optică poate fi dedus 
fie din amplitudinea undei de presiune 
(1067 4aFo/2), fie din atenuarea exponen- 
țială exp(/4vs2) a profilului semnalului 
acustic, înregistrată în momentul înmaga- 
zinării energiei impulsului laser (+ = 0). 
Această metodă a fost utilizată pentru 
determinarea coeficientului de absorbţie de 
Dyer şi Al-Dhahir (1990), Oraevsky er al. 
(1997), Paltauf er al. (1996), Paltauf şi 
Schmidt-Kloiber (1998), Lohmann er al. 
(1996) şi alții. Metoda poate fi aplicată şi 
mediilor cu turbiditate, cum este cazul te- 
suturilor biologice. Profilul curbei expo- 
nențiale a semnalului tranzitoriu de stres ge. 
este definit în acest caz de atenuarea  Fi2. 5-147. Exemplu de stres termoelastic indus 
efectivă a radiaţiei în mediul cu turbiditate, de laser: O poli stresului în funche de 
OZ) e exp (Ap 2). Prin urmare, nu numai adâncimea în mediu pentru trei momente 
a à Ă diferite de la impactul impulsului laser. 

absorbția, dar şi coeficientul de împrăştiere = t = 67 ns, astfel că 7,/ 7 = 1; (b) disiparea 
poate fi dedus din măsurarea undei de stres. stresului pentru diferite durate ale impulsului 

A Pentru un impuls, laser, rectangular, laser 7, la 200 ns de la impactul impulsului 
Dingus şi Scammon (1991) au, calculat laser, 7, = 67 ns, ca şi în cazul precedent. Dacă 
stresul termoelastic, prin evaluarea unor 


E | durata impulsului este prea mare (7, > 7), 
integrale prezentate de  Bushnell și atunci stresul se disipă înaintea unei acumulări 
McCloskey (1968); i 


: semnificative (Jacques et al. 1992a). 
- pentru t < z, şi Z vit: 


0 100 200 300 400 500 
Adâncimea z [jum] 


0=€ SL Tü, Ry (expl- Ha (vu - z)- expl- Ha (ve + z); (5.326) 
T 


P 


364  BIOFOTONICĂ 


- pentru t < 7, şi z> vt: 


POT 
37 Tha Fotespl- ua (z wat) )]- expl ua (2+v,0)). (5.327) 
p 
Din nou, o se exprimă în bari, iar Fọ în J/cm’. Aceste ecuații au fost determinate pentru 
cazul. în care stresul începe să se propage ca o undă de stres în direcțiile + z şi - z, iar 
suprafața frontierei este neadaptată mecanic (aer-țesut), 

Convoluţia acestui răspuns la un impuls dreptunghiular cu profilul în timp al unui 
impuls laser de formă arbitrară furnizează răspunsul stresului la un impuls laser. Dingus 
şi Scammon (1991) au prezentat rezultatul convoluției pentru un impuls laser rectangular, care 
a fost utilizat de Jacques et al. (1992a) pentru a genera evoluţia stresului din figura 5.147. S-a 
utilizat un coeficient Grüneisen /” = 0,15, un coeficient de absorbție 4 = 100 cm” şi o 
expunere radiantă incidentă Fo = 2,2 J/cm? (70 mJ într-un spot cu diametrul de 2 mm). 

Dacă impulsul laser are o durată finită, atunci intervine propagarea stresului pe durata 
impulsului, determinând o serie de diferențe față de depunerea instantanee a energiei. 
Pentru un profil temporal rectangular al impulsului laser, stresul de extensie nu începe să 
se dezvolte până la sfârşitul impulsului laser. În cazul timpilor pentru care £ >> t şi t >> 
Tp Vârfurile stresului de extensie şi de compresie devin separate de o distanță v,7, şi 
valoarea de vârf a stresului este atenuată cu un factor Æ, (vezi relaţia 4.73), care ia în 
considerație propagarea stresului în afara zonei optice pe durata impulsului laser (Dingus 
şi Scammon 1991): 


0=6 


Si l-apl-z, /7,) 


TETN 


A (5.328) 


s 


Acest factor de atenuare tinde spre 1 dacă 7,7; tinde spre zero şi se apropie de 7/7 
pentru valori mari ale lui z,/7;. Stresul de vârf se reduce substanţial când z, > T. 

Pe baza celor de mai sus, valoarea de vârf a stresului de extensie, o, dezvoltat în ţesut 
la timpi târzii în comparaţie cu durata impulsului laser (f >> q) şi în comparaţie cu timpul 
de tranzit acustic (t >> Tts), are o amplitudine de: 


(0, = 


DA (5.329) 


De notat că, dacă 7/7 >> 1, în condițiile de mai sus (>> 7, si t >> g), atunci œ este 
invers proporţional cu 7, şi este independent de 4a, adică: 


10£ 


o, r AVE (5.330) 
Ecuația (5.329) poate fi rescrisă dacă se ține cont de (5.320) şi (5.319) astfel: 
104, pi it 
p24) | sja : 5.331) 
| PJCa 


Produsul (74/p)Fo dă energia laser de vârf pe unitatea de masă, care intervine la suprafața 
frontală a țesutului [J/g]; împărțind aceasta la C, dă creşterea de temperatură [K]; 
înmulţind aceasta cu J se obține expansiunea teniet [%]; înmulțind aceasta cu y rezultă 
stresul cauzat de expansiunea termică [N/m? ]; înmulțind aceasta cu 1/2 se ține cont de 
faptul că stresul se propagă pe două direcţii, după cum s-a discutat anterior; înmulțind 
aceasta cu A, se corectează cu propagarea stresului pe durata impulsului laser; înmulţind 
aceasta cu 10 se corelează exprimarea stresului în bari, când expunerea radiantă este 
exprimată în J/cm?; şi, în sfârşit, înmulţind aceasta cu & se ţine cont de distorsiunea 


undelor acustice, 
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În analiza de până aici am considerat că mediul prezintă numai absorbție. După cum 
am arătat în § 4.2.2.1, iradianța (deci şi expunerea radiantă) sub suprafața mediului, 7(0), 
este egală cu iradianţa incidentă pe eșantion, Zp. Pentru medii cu turbiditate (inclusiv ţesu- 
turile biologice) iradiate cu fascicule laser largi (> 100 um), efectul retroîmprăştierii con- 
duce la o iradianță sub suprafață mai mare decât iradianța laser incidentă (relaţia 4.60). În 
consecință, distribuţia radiației laser pe axa z în mediile cu turbiditate şi distribuția 
corespunzătoare a stresului au un profil complex, cu un maxim situat într-un strat sub 
suprafața țesutului. 

Amplitudinea stresului adiacent suprafeței iradiate (z = 0), o(0), într-un mediu cu 
turbiditate, poate fi exprimată analitic astfel: 


o(0)= Tu,F(0), (5.332) 
iar coada exponențială a stresului în profunzimea mediului cu turbiditate (z> 1/74) este: 
0(2)= Tu, F(2)= Tu,k;F, expl uz), (5.333) 


unde s-a utilizat relaţia (4.60) cu 5= l/s: ks este termenul de retroîmprăştiere, cu valori 
tipice de 4-5. 

Valoarea lui F(0) poate fi determinată din măsurători ale reflectanței totale, R,, ale 
eşantioanelor optic groase, cu relația (4.69). În cazul unui fascicul cu diametru mic, radia- 
ţia laser împrăștiată difuz are un efect neglijabil asupra distribuției radiației în mediile cu 
împrăştiere, astfel că amplitudinea stresului poate fi calculată cu Fo. Pe de altă parte, spre 
deosebire de fasciculele laser largi care generează unde acustice plane, un fascicul laser 
îngust poate genera unde acustice sferice sau cilindrice. Măsurarea profilului undei de 
stres şi a amplitudinii în cazul undelor sferice sau cilindrice se poate dovedi mult mai 
complicată decât în cazul undelor plane, datorită reflexiilor multiple ale undelor. puternic 
divergente la pereții şi suprafețele mediului iradiat şi ale traductorului acustic. 

Pentru fascicule laser largi, expunerea radiantă la suprafața interioară a mediului 
iradiat poate fi semnificativ mai mare în comparație cu expunerea radiantă incidentă, în 
special în cazul unui raport mic între absorbție şi împrăştiere. Aceasta produce amplitu- 
dini ale semnalului acustic de câteva ori mai mari (la suprafața eşantionului) în compa- 
rație cu presiunea calculată cu expunerea radiantă incidentă Fo. 

Albagli et al. (1994c) au tratat generarea termoelastică a undelor de stres în trei 
dimensiuni. În plus față de stresul axial uzual considerat în modelul unidimensional, în 
analiza tridimensională trebuie incluse alte trei- componente ale stresului (radial, pe 
circumferință şi de forfecare). Aceste patru componente se propagă cu viteza sunetului şi 
rămân în zona iradiată numai perioade scurte de timp. În plus, s-a arătat că există com- 
ponente cu viaţă lungă, care durează perioade mai lungi de timp. Aceste efecte sunt proe- 
minente când raportul între raza fasciculului şi adâncimea de penetrare optică este mic. 
Existenţa celor patru componente ale stresului şi a semnalelor tranzitorii cu viață lungă 
complică studiul răspunsului celulelor şi ţesuturilor la undele, de stres. Trebuie reţinut 
faptul că forma de undă a stresului aplicată unei ținte din interiorul țesutului va depinde la 
sfârşit de calea parcursă prin diverse țesuturi şi de impedanţele acustice ale acestora. 
Reflexia undelor de stres, de exemplu, la o suprafață cu impedanţă acustică coborâtă va 
genera unde de extensie. 

Sub pragul de ablaţie, undele dë stres pot fi modelate folosind teoria termoelastică, în 
care stresul generat prin încălzirea rapidă şi expansiunea termică a suprafeţei eşantionului 
este corelat cu proprietățile termomecanice şi optice ale eşantionului. În cazul în care 
iradierea se realizează în mediu lichid (de exemplu în angioplastie), impedanţele acustice 
ale țesutului şi lichidului sunt similare astfel că reflexia acustică la frontieră este aproxi- 
mativ zero, Cross e! al. (19878), Cross er al. (L988) şi Dyer şi Al-Dhahir (1990) au găsit 
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o soluţie a undei de stres termoelastică, o, prin extinderea modelului elaborat de Carome 
et al. (1964) şi a formulării prezentate de Bushnell şi McCloskey (1968). 

O primă concluzie este că pentru o atenuare exponențială și propagarea unidimensio- 
nală a undei, porțiunea anterioară a formei de undă a stresului este exponențială în timp, 
având forma; 

O = const: explat'), (5.334) 
unde a = 1/7 = pa iar t’ = t - div, d! fiind distanța între suprafață şi traductorul 
fotoacustic, 

Se consideră o iradianță laser care variază conform legii (vezi figurile 5.148 şi 5.149): 

I = Ip|l—expl- kt)lexp(- mt), (5.335) 
unde k şi m sunt constante definite de rata de creştere şi respectiv scădere a impulsului 
laser. Ip este definit de: 

I, =m(m+k)F/k, (5.336) 
unde F este expunerea radiantă. Această formă a impulsului oferă o descriere rezonabilă 
pentru laserii tipici cu excimeri şi cu coloranți. Cu iradianța dată de (5.335) şi presupu- 
nând relaxarea instantanee a energiei absorbite în căldură, absența conducției căldurii şi 
propagarea unidimensională a undei, stresul devine: 

cazul 1: 4'<0(r< dv) 


o= = Halo al explat'); (5.337) 
cazul 2; t'> 0 (frontieră cu impedanță Se i 
Ti exp\-mt')_ exp\-\k +m} 
a e (6230) 
cazul 3: t'> 0 (suprafață liberă) 
JE 2m expl- mt") 2(m+ k)expl- (m+ k'] 
(5.339) 


k exp(—at') 
(m-a\k+m-a) ; 

Exemple ale undelor de stres calculate cu aceste formule pentru suprafața liberă 
(cazul 3) şi pentru frontieră cu impedanță adaptată (cazul 2) sunt prezentate în figurile 
5.148 şi respectiv 5.149. Iradianța aleasă modelează laserul cu excimeri. Undele de stres 
caracteristice bipolară şi unipolară sunt produse în cele două cazuri. 

Ecuațiile (5.337)-(5.339) arată că mărimea stresului termoelastic depinde de forma 
impulsului laser prin k şi m, precum şi de rata caracteristică a, de inversul timpului de 
tranzit acustic. Pentru impulsuri scurte astfel încât m, k >> a, stresul de vârf atins la t”=0 
este aproximativ (ecuaţia (5,337): 


o, = 2 TuaP A (5.340) 


în care s-a ţinut cont de (5.336). Se observă că această valoare coincide cu cea din ecuaţia 
(5.317), factorul 1/2 justificând propagarea undei de stres pe cele două direcţii opuse. 
Pentru F = 10 mem, D= 0,11 şi Ma = 100 cm", alese pentru a reprezenta condiţiile 
tipice pentru un țesut, rezultă a, = 5,5: 10“ Pa = 0,54 atm, astfel că pot fi generate unde de 
stres intense prin efectul termoelastic, 


` 
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Fig. 5.148. (a) Iradianţa aleasă pentru a 
modela forma tipică a unui impuls laser 
cu KrF (k= 0,16 ns, m=0,25 ns); 
(b) răspunsul calculat al stresului 
termoelastic, o, cu 4a = 500 cm”! şi 
v, = 1,5-10% cm/s (suprafață liberă) 
(Dyer şi Al-Dhahir 1990). 


5.6.2.2. Stresul ablativ 


unde de stres de mare amplitudine. 


Iradionța (a) 
laser 


cioy  Timplns] 
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Fig. 5:149. (a) Iradianţa aleasă pentru a 
modela forma tipică a unui impuls laser 
cu XeCI (k= 0,25 ns”, m = 0,16 ns); 
(b) răspunsul calculat al stresului 
termoelastic, o; cu 4a = 300 cm”! şi 
v, = 1,5:105 cm/s (frontieră cu 
impedanță adaptată) 

(Dyer şi Al-Dhahir 1990). 


Se poate observa că ecuațiile (5.337)-(5.339) pot, în principiu, să fie utilizate în cazul 
în care relaxarea stărilor excitate este lentă în comparaţie cu rata de absorbție a energiei, 
punând k — œ, iar m descriind acum rata de relaxare a stării excitate. Relaxarea lentă este 
echivalentă cu lungirea impulsului laser şi are efectul micşorării semnalului termoelastic. 


Îndepărtarea materialului prin ablaţie de la suprafața țesutului poate genera unde de 
stres puternice datorită momentului de recul. Înregistrarea fotoacustică a acestor semnale 
poate furniza informaţii despre momentul iniţierii şi durata procesului de ablație în medii 
gazoase sau lichide. Deşi în mod obişnuit numai o cantitate mică de material este im- 
plicată, timpul scurt de expulzare şi vitezele mari de ablație determină producerea unor 


În concordanță cu observaţiile experimentale, se presupune că ablaţia î începe după depă- 
şirea unei expuneri radiante de prag (F,). Pentru ablaţia în mediu gazos la presiune coborâtă 
sau în vid, stresul ablativ, o, este dat cu aproximaţie de (Dyer și Al-Dhahir 1990): 


he 


(5:341) 


unde p este densitatea materialului, v, este viteza de ablaţie, iar dz/dt este viteza de 
adâncire a suprafeţei, Dacă se aplică legea Lambert-Beer, care este valabilă în domenii li 
mitate ale dependenţei adâncimii materialului îndepărtat în funcție de expunerea radiantă 


(vezi $ 5.4.5,1), stresul devine: 


o, =0 peniru 


unde 7 este iradianța laser. 


FSE, , 


O Val (nafisa) pentru F >F,, 


(5.342) 
(5:343) 
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Pentru un impuls laser rectangular, / = F/t,, unde 7, este durata impulsului, iar stresul 
de vârf este atins când: 


[i 
j, 1d =F,, (5.344) 
astfel că: 
Va PE 
(9) = —————, 4 
A max u 7 F (5.345) 


CI a) 

Dacă se reiau datele din exemplul precedent: F = 10 mJ/cm? ṣi 4, = 100 cm“, pentru 
un impuls cu durata 7, = 20 ns şi un raport FIE, > 2, rezultă T= 5.10 W/em?, Va = 200 cm/s 
(relația 5.195) şi Oy ma = 5:10” Pa (= 200 atm). Acest exemplu ilustrează faptul că ablaţia 
poate fi însoţită de unde de stres cu amplitudine foarte mare. 

Zweig şi Deutsch (1992) şi Zweig er al. (1993) au investigat generarea undelor de 
stres în filmele de poliimidă, induse de iradierea cu laseri cu excimeri într-un domeniu 
larg de expuneri radiante. S-a găsit că pentru lungimile de undă investigate, respectiv 
193, 248, 308 şi 351 nm şi pentru expuneri radiante cuprinse între 10 şi 10% mJ/cm?, 
stresul de vârf măsurat a fost cuprins în domeniul 10“-5-10% Pa. 

În cazul în care suprafața este imersată într-un lichid transparent, acesta poate modi- 
fica procesul de ablație, deoarece ejecţia produselor de ablaţie este împiedicată de un me- 
diu cu densitate mare. Aceasta poate cauza lungirea semnificativă a undei de stres ablativ. 
Dacă rata de expansiune este presupusă a fi limitată de viteza locală a particulelor în li- 
chid, aceasta.poate fi găsită din relaţia: viteza de expansiune = 0,/v,:p. Pentru o4 = 5-10” Pa, 
v= 1,5-10 cm/s şi p= 1 g/cm’, se obţine 3-10% cm/s, care este mult mai coborâtă decât va- 
loarea tipică de > 105 cm/s- pentru expansiunea într-un gaz la presiune coborâtă sau în vid. 

Aşadar, momentul de recul datorită ejecţiei rapide a produselor de ablaţie dă naştere 
unei unde de compresie îndreptată spre interiorul țesutului. Amplitudinea acestei unde 
depinde de expunerea radiantă a impulsurilor incidente şi poate atinge zeci sau sute de 
atmosfere. Durata momentului de recul este de ordinul microsecundelor (Esenaliev er al. 
1993). Cu cât este mai mare expunerea radiantă a impulsului laser faţă de pragul de abla- 
ție, cu atât este mai puternic momentul de recul al produselor de ablație. Rezultă deci, că 
anumite părţi din ţesut sunt supuse unui efect mecanic considerabil, care poate conduce la 
ruptura sa mecanică. Este evident că astfel de distrugeri sunt nedorite şi periculoase, 
atunci când în medicină se foloseşte radiaţia laserilor de mare putere. 

O parte din materialul biologic supus ablaţiei este distrus nu numai datorită vapori- 
zării, ci şi ca rezultat al şocului hidrodinamic puternic, cauzat de presiunea de recul a 
produselor de ablaţie. Prin urmare, la ablația laser cu impulsuri a căror expunere radiantă 
depăşeşte considerabil valoarea de prag, sunt de aşteptat distrugeri mecanice, ca şi o creş- 
tere a eficienței de ablaţie. Când impulsuri scurte iradiază un mediu absorbant, se formea- 
ză undele de stres, care penetrează în mediu ca o undă acustică de compresie, urmată de 
unde de presiune negative (efectul termoelastic bipolar). Efectul presiunii de recul se 
manifestă prin suprimarea fazei de rarefiere, astfel că la expuneri radiante ale impulsului 
laser care depășesc cu mult valoarea de prag, se observă numai faza de compresie 
(Esenaliev et al, 19943). 


5.6.2.3. Exemple 


Ablaţia cu laseri din UV (excimeri) sau IR (CO2, Er:Y AG) a unor ţesuturi (cornee, 
piele, os) a fost studiată în corelaţie cu măsurători fotoacustice, pentru a evalua importan- 


ta efectelor fotomecanice. 
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Primele observaţii asupra distrugerii țesuturilor prin efecte fotomecanice au fost 
efectuate de Marshall (1970), care a atribuit unele din distrugerile retinei undelor de stres 
produse pe durata iradierii laser, Reducerea semnificativă a densității de energie necesară 
pentru atingerea pragului de ablaţie a fost justificată prin generarea undelor acustice, Ara 
er al. (1990) au studiat efectele iradierii celulelor pigmentate (melanom la şoarece, B-16) 
şi nepigmentate (melanom la om, U1), Culturile de celule pigmentate iradiate cu un laser 
cu rubin în regim declanşat au prezentat moartea celulelor. În schimb, celulele nepigmen- 
tate iradiate în aceleași condiţii au rămas neafectate, Moartea celulelor datorită radiaţiei 
laser s-a observat numai în prezenţa unui semnal acustic. Aceste efecte au fost explicate 
prin distrugerile mecanice provocate de undele de stres generate pe durata expansiunii 
termice rapide a melanozoamelor. 

Celulele expuse undelor de stres prezintă distrugeri structurale și funcţionale, care 
cresc cu stresul de vârf şi numărul de impulsuri aplicate. Doukas er al. (1995) au arătat că 
undele de stres cu aceeaşi amplitudine, dar cu timpi de creştere diferiți produc nivele 
foarte diferite de distrugere a celulelor, adică distrugerea celulelor este corelată mai bine 
cu viteza de producere a stresului (gradientul stresului) față de stresul de vârf. Timpii de 
creștere tipici pentru undele de stres sunt = 30 ns pentru cazul confinării suprafeţei, sau 
~ 10 ns pentru suprafaţa BE (Doukas et al. 1996). Pragul de distrugere a celulelor 

depinde de tipul de celule și variază în domeniul 30-60 bar/ns. Eritrocitele expuse la unde 
de stres prezintă o fragilitate osmotică crescută a membranei celulare (Esenaliev er al. 
1994b). De asemenea, la culturile de celule expuse undelor de stres s-a observat o 
creştere tranzitorie a permeabilității membranei plasmei (Flotte et al. 1993, Flotte er al. 
1995, McAuliffe et al. 1997). 

Culturile de celule expuse undelor de stres pot suferi distrugeri structurale şi functio- 
nale care depind de stresul de vârf, de timpul de creştere şi de numărul de impulsuri 
aplicate. Ținta primară a undelor de stres pare a fi membrana plasmei, producând permea- 
bilizarea tranzitorie a acesteia. De exemplu, celulele roșii din sânge expuse undelor de 
stres eliberează hemoglobină în mediul extracelular (Doukas er al. 1993, Flotte er al. 
1991, Esenaliev e al. 1994b). Permeabilizarea membranei plasmei se produce în mai 
puţin de 60 ms (pe parcursul a numai 2-3 unde de stres), iar revenirea ei are loc într-un 
timp mai lung, de 10-80 s, depinzând de tipul de celulă (McAuliffe er al. 1997). Discre- 
panţele între cele două scări de timp ale permeabilizării şi revenirii membranei sugerează 
că cele două procese sunt comandate de mecanisme diferite. Moleculele prezente în ma- 
tricea extracelulară pot difuza în citoplasmă datorită gradientului de concentrație, înainte 
ca membrana plasmei să se închidă după câteva secunde. În acest fel, undele de stres 
induse de laser oferă o metodă eficientă pentru penetrarea moleculelor prin membrana 
plasmei în citoplasma din celule. 

Douki er al. (1996) au determinat rata de supravieţuire in vitro a celulelor epiteliului 
pigmentar retinian, când acestea sunt expuse undelor de stres. S-a observat că supravie- 
țuirea celulelor scade brusc la intensități mari ale undei de stres, dar unele celule supra- 
viețuiesc întotdeauna. Cea mai scăzută rată de supraviețuire a fost de 50 %. 

Dacă gradientul stresului se situează sub pragul de distrugere, celulele rămân viabile. 
Aceasta este, probabil, cea mai importantă observaţie a răspunsului celular la undele de 
stres, pentru aplicaţiile potenţiale în medicină. Capacitatea undelor de stres de â distinge 
celulele în funcţie de starea lor de activitate a motivat folosirea undelor de stres pentru 
tratamentul unor tumori, De asemenea, undele de stres, în combinaţie cu tratamentul 
chimioterapeutic, au fost utilizate în vivo şi in vitro pentru a întârzia dezvoltarea unor 
tumori, Undele de stres pot mări citotoxicitatea unor compuşi, când aceştia se găsesc în 
mediul extracelular pe durata aplicării undelor de stres (Flotte er al. 1993). 
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5.6.2.3.1. Ablaţia corneei cu laserii ArF şi KrF 


Dyer şi Al-Dhahir (1990) au investigat ablația corneei cu laserii cu excimeri ArF (193 nm) 
şi KrF (248 nm). În cazul laserului cu ArF, ablaţia este un proces prompt, care începe pe 
durata impulsului laser de 20 ns. Stresul de vârf la suprafața țesutului în funcţie de 

expunerea radiantă este prezentat în figura 5.150, din care 

100 se vede că procesul de ablaţie este însoţit de unde de stres 

intense. Nu se observă semnal fotoacustic sub pragul de 

~ 50 ml/cm?, iar peste această expunere radiantă de prag, se 

remarcă numai unda de stres unipolară pozitivă (de compre- 

10 sie), asociată cu ablaţia țesutului. Pragul de ablaţie deter- 

minat pe această cale corespunde cu valoarea de prag pentru 

cornee la 193 nm determinată prin experienţe de îndepărtare 

3 directă a materialului. Se observă absența semnalului 
i termoelastic bipolar, caracteristic sub pragul de ablaţie. 

Ablaţia corneei cu laserul ArF prezintă un interes 
deosebit din punct de vedere clinic datorită numărului mare 

04 de pacienți supuşi în fiecare an intervenţiei de keratectomie 

10 100 1000 fotorefiractivă. Cu toate că distrugerile țesuturilor adiacente 

Expunerea radiontā [mJicm®] sunt minime, ablaţia laser în impulsuri nu poate neglija 
Fig. 5.150. Amplitudinea undei efectele fotoacustice produse în țesut, care pot proveni din 
de stres în funcţie de expunerea expansiunea termoelastică, din reculul ejecţiei rapide a 

radiantă a laserului cu ArF materialului, sau de o combinaţie a ambelor efecte, depin- < 
pentru ablaţia corneei =  zând de condiţiile de iradiere. La duratele tipice ale im- 
(Dyer şi Al-Dhahir 1990). pulsurilor laserilor cu ArF, 10-20 ns, nu are loc confinarea 
stresului: % = 1/4 = 0,16 ns < zp cu 4 = 39 900 cm"! (Pettit 
şi Ediger 1996) şi v, = 1 570 m/s (Siano er al. 1997), ambii parametri fiind determinaţi pentru 
cornee la 193 nm. Datorită acestui fapt, efectele fotomecanice se pot propaga la distanțe 
mari față de locul de impact al fasciculului laser. Pentru a minimiza efectele reziduale 
adverse, cum sunt hiperplazia epitelială sau răspunsul reactiv al stromei, care pot conduce la 
cicatrici pe cornee, este necesară înțelegerea profundă a procesului de ablaţie însoţit de 
efectele fotomecanice. 


moi a Siano er al. (1997) au efectuat măsurători 

= fotoacustice direct în globul ocular, pentru a 
T Spot gI Sectia simula mai bine condiţiile clinice ale kera- 
a 5 tectomiei fotorefractive. Datele înregistrate 
a 


indică impulsuri de presiune de 55-90 bari în 
camera anterioară (în funcție de diametrul 
fasciculului laser), fiind întotdeauna impul- 
suri pozitive” (de compresie). Aceste valori 
concordă cu cele observata în condiții simi- 
lare de iradiere a eşantioanelor de cornee izo- 
late. Durata impulsului fotoacustic pozitiv a 
» fost de aproximativ 50 ns în toate cazurile. 
Nu s-a observat niciodată forma. distinctivă 
bipolară a răspunsului termoelastic, ci numai 
vârful principal datorită efectului de recul. 
Observațiile experimentale: au evidenţiat 
faptul că impulsul de presiune suferă efecte de 
difracție şi atenuare semnificative pe durata propagării în globul ocular. Figura 5.151 arată un 


Fig. 5.151, Evoluţia formei impulsului de 
presiune pe durata propagării de-a lungul axei 
optice a ochiului, Diametrul spotului: 3 mm; 
distanța față de suprafaţa corneei: (a) 0,5 mm; 
(b) 5,7 mm; (c) 9,1 mm; (d) 19,5 mm 
(Siano er al. 1997), 
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exemplu de evoluţie a formei impulsului de presiune pentru un fascicul laser cu diametrul 
de 3 mm, înregistrat la distanțe crescătoare față de suprafața iradiată a corneei. În toate 
măsurătorile efectuate cu fascicule laser având diametrul de 6,5 şi 3 mm s-a observat că 
forma iniţială a presiunii, ce prezintă numai vârful pozitiv de compresie, se modifică pe 
durata propagării, dezvoltându-se o fază de rarefiere marcantă (evidenţiată de vârful ne- 
gativ ce urmează celui pozitiv). Aceasta atinge o valoare maximă la o distanță de propa- 
gare egală aproximativ cu diametrul fasciculului laser. Vârfurile negative de rarefiere 
ating 20-40 bari. În cazul spotului de 1 mm, faza de rarefiere a fost observată la o distanță 
apropiată de locul iradierii (0,7 mm), indicând că în acest caz propagarea undelor acustice 
prin grosimea corneei a fost suficientă pentru a dezvolta efecte de difracție observabile. 

După cum s-a arătat în $ 5.6.2.1, la generarea undei de stres sunt posibile două forme 
de undă, în funcţie de tipul de frontieră la suprafața de iradiere. În cazul unei frontiere libe- 
re, impulsul de presiune în proximitatea suprafeţei țintei prezintă un profil cu fază dublă 
(vârful pozitiv de compresie, urmat de vârful negativ de rarefiere, produs prin reflexia la 
suprafață), în timp ce în condiţii de frontieră rigidă este prezent numai vârful de compresie. 
Observațiile experimentale şi rezultatele modelărilor arată că vârful termoelastic pozitiv ce 
ia naştere la frontiera rigidă se modifică pe durata propagării sale datorită efectelor de 
difracție, care induc formarea unei faze de rarefiere în afara celei de compresie. Aşadar, 
difracția este responsabilă pentru modificările observate ale formei impulsului. 

Figura 5.152 prezintă comportarea vârfurilor 


80 Vârf pozitiv 
de presiune pozitivă şi negativă în funcţie de T 60 z 
coordonata z, măsurată de-a lungul axei optice a 2 „9 
ochiului, de la suprafața corneei spre retină. Date- = 9 a 
le experimentale pentru. diametrele fasciculelor d EENAA 20 2 
de 6,5 şi 3 mm au fost fitate cu o lege expo- zimm) 


nențială de tipul p(z) = poexp(-a2), presupunând o 
undă plană ce se propagă într-un mediu absor-  — “9 
bant, unde a este coeficientul de atenuare a unde- £ 
lor acustice, ce depinde de disiparea termică şi de  « 
difracție. 0 

În cazul spotului minim (1 mm), atenuarea Oa: aeS 10e: ns A EE 
undei acustice este reprezentată mai bine de o- E : 
undă sferică şi nu de una plană, iar datele expe- fierb NICA AR eg 
timentale se fitează conform unei legi de tipul negative de presiune, pentru diametrul de 
P(2) = const./z. Coeficienții de atenuare calculați iradiere 6,5 mm (Siano et al. 1997). 
cu fitarea exponențială pentru impulsurile pozi- 
tive şi negative, notaţi cu a” şi respectiv œ, sunt prezentați în tabelul 5.39, împreună cu 
valoarea calculată a presiunii maxime, po (Siano et al. 1997), Coeficienţii de atenuare 
cresc odată cu micşorarea diametrului spotului. Această comportare se datorează varia- 
țiilor caracteristicilor spaţiale ale undelor generate, care tind să devină mai repede sferice 
în cazul unor spoturi de iradiere mai mici. 


Vârf negativ 


Tabelul 5,39, Parametrii calculaţi din fitarea exponențială a impulsurilor de presiune 


Diametrul spotului Po a a 
[mm bar cm! em]. 
6,5 80 0,38 0,39 
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Undele acustice produse de fasciculele laser cu diametru mai mare prezintă o atenuare 
mai coborâtă, extinzând în acest fel efectele lor la distanțe de propagare mai mari, 
implicând şi retina. Totuşi, după cum rezultă din experienţa clinică a litotriţiei cu unde de 
şoc, impulsurile de compresie de 100 bari şi durata de 100 ns nu afectează în mod 
semnificativ funcționalitatea şi morfologia celulară. Cu toate acestea, îngrijorător este 
faptul că faza de rarefiere observată pe durata propagării impulsului, care este maximă la 
o distanță tipică egală cu diametrul fasciculului, poate atinge.o valoare de vârf negativă 
de ~ 40 bari. Acest efect poate fi responsabil pentru distrugerile locale în țesut, ca elonga- 
ţia, deformarea structurală, sau chiar detaşarea unui strat celular superficial şi poate in- 
duce formarea bulelor de cavitație. Pragul pentru aceste evenimente în fluidele biologice 
este coborât, de numai 10-20 bari (Oraevsky er al. 1995b). 

Dependenţa amplitudinii undei de stres în cor- 
neea bovină în funcție de expunerea radiantă a lase- 
rului cu KrF este prezentată în figura 5.153 (Dyer şi 
Al-Dhahir 1990). Sub pragul de ablaţie se observă o 
undă de stres bipolară, caracteristică efectului ter- 
moelastic, generat prin încălzirea rapidă la suprafața 
fără constrângeri. Peste pragul de ablaţie se 
înregistrează numai un semnal de compresie pură, 
deoarece momentul de recul datorat produselor de 
ablaţie anulează componenta de rarefiere a undei 
termoelastice. 

$ Creşterea inițială a amplitudinii stresului ter- 

Fig. 5.153. Amplitudinea stresului în  moelastic în funcție de expunerea radiantă (ecuaţia 

funcţie de expunerea radiantă a 5317) se modifică într-o creştere mai abruptă 

Tec i al please după începerea ablaţiei, permițând estimarea pra- 

PS ` gului de ablaţie din schimbarea de pantă. Valoarea 

F, = 150 mJ/cm? concordă cu expunerea radiantă de prag determinată din măsurători de 
îndepărtate a țesutului. 

Porțiunea crescătoare iniţială a undei termoelastice a fost utilizată pentru a determina 
coeficientul de absorbţie în cornee la 248 nm, prin reprezentarea timpului în funcție de 
logaritmul amplitudini. Din constanta de timp obţinută prin fitarea datelor experimentale 
cu ecuaţia (5.337), (4)! şi utilizând v, = 1,56: 105 cm/s, se găseşte 4a = (330 + 50) cm'! 
Această valoare este apropiată de cea raportată de Puliafito er al. (1985): 210 cm” ( 30 %), 
dar mult mai mică decât coeficientul de absorbție obţinut din-măsurători de îndepărtare a 
materialului (2 400 cm'!). 

Este interesant de ştiut cauza absenței semnalului termoelastic sub pragul de ablaţie la 
193 nm. O explicaţie posibilă este aceea că la această lungime de undă, dezexcitarea stă- 
rilor excitate are loc prin relaxarea intersistem, spre stările triplet, Acest lucru este echi- 
valent cu lungirea impulsului laser şi are efectul diminuării amplitudinii semnalului ter- 
moelastic, posibil sub nivelul detectabil. 

Pentru laserul cu KrF la 248 nm, aspectul general al craterului de ablație este inter- 
mediar între cele produse de laserii cu ArF şi CO», sugerând că atât procesele de foto- 
ablaţie, cât şi cele fototermice contribuie la ablaţie. Relaxarea rapidă care produce încăl- 
zirea este susținută de apariţia semnalului termoelastic bipolar sub pragul de ablaţie, 


Stres [MPa] 


0 100 200. 300 400 
Expunerea radiantă [mJ/cm?] 


5,6.2.3.2, Ablaţia pielii cu laserii Ark şi KrF 


Venugopalan er al. (1995) au efectuat măsurători de stres cu rezoluție temporală, care, 
combinate cu analiza şi modelarea teoretică, pot caracteriza dinamica iradierii cu laseri 
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din UV în impulsuri şi ablaţia țesuturilor biologice moi, Undele de stres permit examina- 
rea mecanismelor responsabile pentru iniţierea îndepărtării materialului la expuneri ra- 
diante foarte coborâte şi a modificărilor mecanismului de ablație care pot interveni la ex- 
puneri radiante mai mari, odată cu desfăşurarea procesului de îndepărtare a materialului. 

Existenţa cromoforilor în piele şi rolul lor în prezervarea structurii mecanice a 

țesutului sunt factori importanți care afectează mecanismul şi dinamica procesului de 
ablație când sunt îndeplinite următoarele două condiții: a) durata impulsului laser, Tp, este 
mică față de timpul caracteristic de difuzie termică pe adâncimea de penetrare optică, 
l/t ka (relaţia 4.71, cu d = 1/4; împrăştierea este presupusă neglijabilă). Această con- 
diție este satisfăcută dacă numărul Fourier este mai mic sau egal cu 1 (Fo = Tpha ka < 1); 
b) durata impulsului laser, Tp, este mică faţă de timpul caracteristic de difuzie termică pe 
lungimea caracteristică a cromoforului, d’/ka, adică Fi o(d) = pkd d < 1, unde d este mări- 
mea caracteristică a cromoforului din țesut. 

În aceste condiții, transportul energiei în afara volumului încălzit prin difuzie este ne- 
glijabil pe durata iradierii, astfel că energia absorbită de către cromofor nu este transpor- 
tată spre structurile înconjurătoare. În acest fel, energia depozitată este confinată în cro- 
moforul din țesut şi fototermoliza selectivă (vezi § 5.4.1) trebuie considerată ca un meca- 
nism potențial pentru ablația laser. Dacă cromoforul este matricea extracelulară a țesu- 
tului, atunci integritatea mecanică a țesutului este afectată direct, putând rezulta ruperea 
legăturilor şi îndepărtarea materialului. 

Ne putem aştepta la mecanisme de ablație fundamental diferite prin simpla schimbare 
a cromoforului din țesut, fără a modifica parametrii care ar schimba semnalele termice şi 
mecanice generate la scară macroscopică. Există dovezi care suportă această ipoteză. În 
studiul realizat de Edwards et al. (1994a) se prezintă dovezi (date histologice şi de înde- 
părtare a masei), care arată că ablaţia țesutului folosind radiaţia de 6,45 um absorbită în 
primul rând de banda II a amidei din molecula de colagen poate cauza îndepărtarea 
materialului prin modificarea colagenului țesutului. Un astfel de proces nu seamănă cu 
alte procese de ablație din IR, unde apa este cromoforul dominant. 

Contribuţia mecanismelor fotomecanice la îndepărtarea materialului este semnifica- 
tivă numai când mărimea stresului indus de laser este suficientă pentru a cauza fractura- 
rea mecanică sau a induce cavitația. După cum a sugerat Albagli er al. (1994a), un proces 
mecanic pentru îndepărtarea materialului trebuie să fie mai eficient din punctul de vedere 
al energiei decât procesele de vaporizare, deoarece fiecare legătură din masa ablată nu 
mai trebuie ruptă pentru fracturarea materialului. Contribuţia mecanismelor fotomecanice 
de îndepărtare a materialului devine semnificativă când stresul generat la expuneri ra- 
diante sub pragul de îndepărtare a materialului se apropie de tonicitatea la extensie limită 
a materialului. Acest lucru este probabil să se întâmple când durata impulsului laser de- 
vine mai scurtă sau comparabilă cu timpul de echilibrare a volumului încălzit (tavs, < 1, 
conform relației 4.72, cu d= 1/4). 

Ca şi în cazul corneei, iradierea pielii cu laserii KrF şi ArF produce semnalul foto- 
acustic bipolar în primul caz și un semnal pur de compresie în cel de-al doilea caz. 

Atât la expuneri radiante sub pragul de ablaţie, cât şi peste acest prag, laserul cu KrF 
generează în piele o undă de stres bipolară (sunt prezente ambele componente, de com- 
presie și extensie), care este caracteristică efectelor fotomecanice produse prin expan- 
siunea termică rapidă a țesutului (efectul termoelastic). Unda de stres încetează după 
aproximativ 220 ns. Odată cu depășirea pragului de ablaţie, mărimea componentei de ex- 
tensie a undei de stres se reduce în comparaţie cu componenta de compresie. La expuneri 
radiante mari, unde îndepărtarea materialului se observă vizual, stresul de extensie gene- 
rat prin efectul termoelastic este depăşit cu mult de stresul de compresie prin recul, 
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transmis suprafeţei țesutului de produsele de ablaţie. În acest caz s-a măsurat doar stresul 
de compresie unipolar, care atinge valoarea sa maximă pe aceeaşi scară de timp ca şi 
stresul termoelastic şi încetează după câteva sute de nanosecunde. 

Valoarea de vârf a stresului de compresie generat prin iradierea pielii de porc cu 
laserul cu excimer KrF este reprezentată în figura 5.154 în funcție de expunerea radiantă, 
La expuneri radiante sub pragul de ablaţie, stresul de vârf creşte liniar cu expunerea ra- 
diantă, conform teoriei generării stresului termoelastic. Începând cu expunerea radiantă 
de = 0,2 ]/cm?, stresul de vârf de compresie produs de reculul ablativ domină față de răs- 
punsul termoelastic, iar variația valorii de vârf a stresului de compresie deviază de la de- 
pendenţa liniară în funcție de expunerea radiantă. 


T (Pa) 


105 s 
0,01 01 1 10 | O i 1 
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Fig. 5.154. Valoarea de vârf a stresului Fig. 5.155. Valoarea de vârf a stresului 
de compresie generat de laserul cu KrF de compresie generat de ablaţia cu laserul 


(4 = 248 nm) în derma de porc în cu ArF (4 = 193 nm) în derma de porc în 
funcţie de expunerea radiantă funcție de expunerea radiantă incidentă 
(Venugopalan et al. 1995). (Venugopalan er al. 1995). 


La iradierea pielii cu laserul ArF (193 nm) nu se mai observă stresul termoelastic. 
Semnalefe fotoacustice sunt de compresie pură şi râmân neschimbate în ceea ce priveşte 
forma lor temporală, cu excepţia faptului că timpul de: creştere al formei de undă se 
micşorează puţin la expuneri radiante mai mari. Valoarea de vârf a stresului de compresie 
generat de ablaţia cu laserul ArF a dermei de porc este reprezentată în figura 5.155 în 
funcție de expunerea radiantă. Pentru Æ > 0,12 J/cm? se remarcă ocazional la locul de 
ablaţie un flash vizibil (plasmă) în momentul iradierii şi acesta se observă întotdeauna 
pentru F > 0,25 J/em?. 

Analiza acestor date experimentale scoate în evidență câteva lucruri deosebit de im- 
portante. În cazul laserului cu KrF, undele de stres corespunzătoare efectului termoelastic 
au fost observate la expuneri radiante sub pragul de ablaţie. Apariţia undelor de stres, a 
căror structură temporală şi mărime sunt consistente cu răspunsul termoelastic, de- 
monstrează că la expuneri radiante sub pragul de ablație, energia laser absorbită în ben- 
zile electronice ale moleculei de colagen se transferă rapid în moduri vibraţionale, 
cauzând încălzirea fibrelor de colagen din dermă. 

Dacă expunerea radiantă este mărită, componenta de extensie a formei de undă devine 
mai mică față de componenta de compresie şi lipseşte cu totul la cele mai mari expuneri 
radiante incidente testate. Reducerea componentei de extensie se datorează iniţierii abla- 
tiei materialului, pe aceeași scară de timp cu generarea stresului termoelastic, Reculul 
produs de materialul ablat ce părăseşte suprafaţa generează un stres de compresie, care 
serveşte la anularea stresului de extensie generat de mecanismul termoelastic. La expu- 
neri radiante mai mari, componenta de extensie a stresului termoelastic nu se mai obser- 
vă, deoarece compresia produsă de îndepărtarea materialului domină componenta de 
extensie a stresului termoelastic. 
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În domeniul de expuneri radiante testate, timpul de creștere pentru forma de undă a 
stresului rămâne aproape constant, adică timpul de creştere al semnalului de stres termo- 
elastic şi a semnalului de stres generat de reculul produselor de ablație sunt în esenţă ace- 
leaşi. Astfel, inițierea îndepărtării materialului în cazul ablaţiei cu laserul KrF are loc pe 
durata iradierii, după cum s-a demonstrat şi de alte studii (Cross et al. 1987a, Srinivasan 
et al. 1987, Dyer şi Al-Dhahir 1990). 

Studiile fotografice de mare viteză la ablația țesutului cu laserii cu excimeri ArF şi 
KrF arată că norul de fum generat la ablația țesuturilor este compus din picături fine de 
material condensat (Puliafito er al. 1987b). Aceasta sugerează că ablația poate fi modelată 
cu succes ca un proces de vaporizare rapidă la suprafață şi permite predicția stresului 
măsurat odată ce procesul de recul ablativ domină asupra generării stresului termoelastic 
(Venugopalan er al. 1995). Pentru a modela acest proces se presupune că absorbția la 
suprafață a energiei laser creează vapori cu temperatură şi presiune ridicate în apropierea 
suprafeței țintei pe durata iradierii. Viteza de expansiune a vaporilor este presupusă a fi 
mare în comparaţie cu viteza sunetului în mediul înconjurător. Aceasta determină gene- 
rarea unei unde de şoc. 

Presupunerea unei curgeri supersonice generată de ablația laser poate fi justificată 
după cum urmează. Aplicând conservarea momentului la suprafața țesutului, viteza de 
expansiune a produselor de ablaţie poate fi estimată ca fiind: 

ot 
VE Ep (5.346) 

unde Vym este componenta vitezei medii iniţiale a particulelor, perpendiculară pe supra- 
faţă, 1 este timpul caracteristic în care materialul este ejectat, o este stresul de vârf, p este 
densitatea materialului, iar Zmay este adâncimea până la care țesutul a fost îndepărtat. 
Pentru a estima vp se consideră / = 80 ns (durata undei de stres ablativ la jumatate din 
valoarea de vârf), p = 1 g/cm? şi două adâncimi de ablaţie: 0,1 şi 0,8 um, produse la 
expunerile radiante ale laserului cu ArF de 0,07 şi respectiv 0,5 J/cm? (Ediger et al. 
1993). La aceste expuneri radiante s-au înregistrat valori: de vârf ale stresului de 2-10€ şi 
respectiv 3,2-10” Pa (figura 5.155). Înlocuind aceste valori în (5.346), rezultă va = 1 600 m/s 
şi respectiv 3 200 m/s, la expunerile radiante coborâtă şi respectiv înaltă. Ambele valori 
depăşesc cu mult v, = 331 m/s în aer, în condiţii de temperatură şi presiune standard, 
demonstrând astfel existența curgerii supersonice. 

Unda de stres generată la ablaţia cu laserul cu excimer ArF a dermei de porc diferă în 
multe privințe de cea măsurată la iradierea cu laserul KrF. La 193 nm nu se observă stre- 
sul termoelastic, deoarece expunerea radiantă de prag pentru ablaţie este mai mică, astfel 
că are loc o echilibrare mecanică semnificativă a stratului încălzit pe durata impulsului 
laser. Aceasta determină generarea unui stres termoelastic mai mic decât sensibilitatea 
traductorului. Deşi nu s-a observat stresul termoelastic, stresul datorită reculului ablativ 
are un timp de creştere care confirmă că iniţierea îndepărtării materialului este rapidă şi 
survine pe scara de timp a impulsului laser. 

Spre deosebire de iradierea cu laserul KrF, formarea plasmei se observă pe durata 
procesului de ablaţie pentru expuneri radiante mai mari de 0,12 J/em?. Aceasta este indusă 
probabil de temperaturile înalte dezvoltate în norul de fum de ablaţie, determinate de densi- 
tățile de energie de volum atinse în timpul iradierii cu laserul cu excimer ArF. Deoarece 
plasma absoarbe parțial radiaţia laser, dinamica procesului de îndepărtare a materialului este 
modificată, afectând stresul de recul rezultant, generat de procesul de ablație. 

Procesele fotomecanice nu sunt singurele mijloace de îndepărtare a materialului, 
deoarece stresul de recul este consistent cu un proces de vaporizare rapidă la suprafață, 
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iar stresul generat la expunerea radiantă de prag este mult mai mic decât tonicitatea la 
extensie limită a dermei de porc, care este în jur de 8-10 MPa. Este evident că există și un 
alt mecanism care permite descompunerea sau modificarea integrității mecanice a ţesu- 
tului pe durata impulsului laser. Un astfel de mecanism posibil este creşterea temperaturii 
produsă prin absorbția energiei laser de către matricea extracelulară a țesutului, care 
conduce la denaturarea proteinelor din țesut pe scara de timp a impulsului laser (Edwards 
et al. 1994a). Deoarece denaturarea colagenului este însoţită de ruptura legăturilor inter- 
moleculare ale hidrogenului, care sunt necesare pentru ca fibrele de colagen să suporte 
stresul fizic, rezultă că denaturarea proteinelor este un mecanism probabil pentru descom- 
punerea țesuturilor. 

Mecanismele de îndepărtare a materialului cu laserii ArF şi KrF sunt similare. Acest 
lucru se manifestă prin faptul că vaporizarea rapidă la suprafață asigură o fitare adecvată 
a datelor pentru stresul de recul ablativ înainte de inițierea formării plasmei. Totuşi, den- 
sitatea de volum a energiei necesare pentru îndepărtarea materialului este cam de 20 de 
ori mai mare în cazul ablaţiei cu laserul ArF. Deşi această discrepanță poate fi atribuită în 
parte incertitudinii privind adâncimea de penetrare optică a radiaţiei de 193 nm în țesut 
(1/4, vezi tabelul 4.2), este probabil ca stresul termoelastic generat de iradierea cu laserul 
KrF să reducă nivelul de energie necesar pentru detaşarea materialului iradiat din 
volumul țesutului. Deoarece mărimea stresului termoelastic generat la pragul de ablație 
de radiaţia laser de 193 nm este de cel puţin 10 ori mai mic (0,2 MPa față de 3 MPa pen- 
tru 248 nm), acesta nu poate facilita procesul de îndepărtare a materialului, rezultând 
astfel o densitate de energie mai mare necesară pentru obţinerea ablației. Ă 

Mecanismul de îndepărtare a materialului prin distrugerea selectivă a cromoforilor din 
țesut implică îndepărtarea completă a colagenului denaturat. Acest mecanism poate fi 
motivul esenţial care explică de ce morfologia ablaţiei țesuturilor in vitro cu laserii cu 
excimeri ArF şi KrF nu este însoţită de distrugeri mecanice grosiere, prezentând numai 
distrugeri termice minime. í 

În conçluzie, ablația laser în UV este un proces de suprafață, provocat de descompu- 
nerea colagenului prin denaturare termică. - 


5.,6.2.3.3. Ablaţia corneei cu laserul CO, TEA 


Radiația laserului cu CO» este absorbită puternic de apă şi deoarece ea excită direct 
modurile vibraţionale, este rezonabil să se presupună că interacția-cu corneea este pur 
termică, Dyer şi Al-Dhahir (1990) au utilizat un laser cu CO, TEA (vezi $ 2.4.1), ce 
emite la 9,2 um şi funcționează cu o fracție coborâtă de Nz în amestecul gazos pentru a 
elimina „coada” impulsului laser, în vederea studierii răspunsului ablativ şi fotoacustic 
al corneei. 

Sub pragul de ablaţie de ~ 1,7 J/cm? se observă un semnal termoelastic bipolar carac- 
teristic, care se modifică și devine un semnal ablativ de compresie pură dacă expunerea 
radiantă este mărită, exact ca în cazul laserului cu KrF. Este important de notat că durata 
semnalului de ablație depășește cu mult durata impulsului laser, fiind mult mai lungă 
decât cea produsă de laserii cu excimeri. Deşi contribuţia cozii impulsului laser de ampli- 
tudine mică la susţinerea ablaţiei nu poate fi exclusă cu totul, acest lucru nu este totuşi 
important în condiţiile experimentale utilizate, 

Reprezentări ale amplitudinii undei de stres în funcţie de expunerea radiantă, similare 
cu cele folosite pentru laserul cu KrF (figura 5.153), permit determinarea pragului de 
ablaţie, care a fost găsit a fi ~ 1,7 J/om?, Acesta trebuie comparat cu = 1,2 J/cm? obţinut 
în experienţe de îndepărtare directă a materialului, 
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„salină şi 3,25 şi respectiv 2,15 J/cm? în aer. Pragul de 


Interacţii laser- țesut. 377 


5,6.2.3.4. Ablaţia țesutului vascular 


Posibilitatea utilizării laserilor în impulsuri sau în undă continuă şi a fibrelor optice 
pentru a îndepărta blocajele în vasele arteriale continuă să trezească un interes deosebit. 
O gamă largă de laseri au fost testați pentru acest scop. Îndepărtarea selectivă a țesutului 
bolnav (aterom) la nivele de energie sub cele care cauzează distrugerea pereţilor vasculari 
sănătoşi reprezintă scopul final al cercetărilor în domeniul ablaţiei țesuturilor vasculare 
(Prince et al. 1986b, Murray er al. 1988). Spectroscopia fotoacustică folosind tehnicile 
convenţionale (Singleton er al. 1986) sau cele cu rezoluţie temporală (Cross er al. 19873, 
Cross er al. 1988) s-a dovedit utilă pentru determinarea unor proprietăți optice relevante 
ale aortei şi pentru studiul răspunsului ablativ. 

Dyer şi Al-Dhahir (1990) au investigat răspunsul fotoacustic şi ablativ al eşantioane- 
lor de aortă umană la impulsurile laserilor cu KrF, XeCI, colorant şi Nd:YAG dublat în 
frecvență, durata impulsurilor fiind de 10-20 ns. În toate cazurile, sub pragul de ablație 
s-au înregistrat unde de stres bipolare pentru eşantioanele plasate în aer (suprafață liberă) 
şi unde de stres unipolare pentru cele imersate în soluție salină (suprafață cu impedanță 
adaptată), în concordanță cu predicțiile teoriei termoelastice. Coeficienţii de atenuare au 
fost determinaţi, din porțiunea iniţială cu creştere exponențială a formelor de undă pentru 
eşantioanele de pereţi vasculari bolnavi (aterom mediu) sau sănătoşi. Rezultatele arată că 
în esenţă nu există diferențe între coeficienţii de atenuare pentru eşantioanele plasate. în 
aer sau în lichid, cum este de aşteptat de altfel de la un mediu cu frontieră transparentă. 
Proprietățile optice ale ateromului au fost indicate în tabelul 4.4. 

În regiunea spectrală UV, atenuarea este relativ ridicată, dar nu există o diferență sem- 
nificativă între țesutul bolnav şi cel sănătos. La 532 nm (laserul cu Nd:YAG dublat în 
frecvență), atenuarea este mai scăzută, dar din nou nu se observă diferenţe între eşantioa- 
nele de țesut. Diferențe semnificative între coeficienţii de atenuare în țesuturile vasculare 
sănătoase şi bolnave se observă în domeniul spectral 440-500 nm, în care s-a utilizat un 
laser cu colorant cu cumarină pompat cu un laser cu excimer. Țesutul bolnav prezintă o 
atenuare semnificativ mai mare decât țesutul vascular sănătos. Acest spectru fotoacustic 
pentru aortă confirmă descoperirile făcute de Prince er al. (1986b), care au arătat că 
discriminarea între țesuturile bolnave şi cele sănătoase pe 
baza absorbției este posibilă numai într-un interval spec- 10 aa 
tral îngust, centrat în jurul lungimii de undă de 480 nm. 

Pragurile de ablație au fost obținute pentru fiecare 
lungime de undă din reprezentarea amplitudinii stresului 
fotoacustic în funcție de expunerea radiantă. Rezultatele 
sunt prezentate în figura 5.156 pentru iradierea eşantioane- 
lor normale şi de aterom cu laserul cu colorant la 480 nm. 
Pentru această lungime de undă, țesutul normal are un Să EDT aseze SEG 
prag F, = 3,25 J/cm% în soluţie salină și 3,2 J/cm? în aer, Expunerea radiant [J/cm?l 
iar ateromul are un prag de 2,2 J/cm? în soluţie salină şi | pă E 
2,25 J/cm? în aer. Aceste expuneri radiante de prag — Fi: 5-156. Amplitudinea undei 
concordă cu valorile obținute din datele de îndepărtare a Seares do, Anenadeerpunema 


: : - 7 A f diantă pentru iradierea cu 
materialului: 3,15 J/cm? şi respectiv 2,1 J/cm? în soluție aa A T a 


ie e eşantioanelor normale şi de 
ablaţie diferă considerabil numai în cazul în care există aterom în soluție salină. Săgețile 


o diferență semnificativă a coeficientului de atenuare marchează pragurile de ablaţie 
între țesutul vascular bolnav şi țesutul sănătos. (Dyer şi al-Dhahir 1990). 
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La 480 nm s-a înregistrat o atenuare mai mare de 4 ori la aterom față de țesutul 
vascular sănătos, deşi reducerea medie a pragului de ablaţie este de numai 1,5 ori, deci 
considerabil mai mică. Aceasta sugerează că îndepărtarea materialului prin ablație nu 
poate fi modelată simplu calculând densitatea de energie înmagazinată în țesut cu pro- 
dusul între expunerea radiantă de prag pentru ablaţie şi coeficientul de atenuare măsurat 
la expuneri radiante coborâte (sub pragul de ablaţie). Motivul îl constituie modificarea 
semnificativă a coeficientului de atenuare odată cu tranziţia la ablaţie (la expuneri ra- 
diante mari) (vezi $ 4.1.1.7). Coeficienţii de atenuare efectivi, determinaţi prin măsurători 
de îndepărtare a materialului, sunt de 20-100 ori mai mari decât valorile obținute din 
măsurătorile de stres la expuneri radiante sub pragul de ablaţie. Aceasta a fost situaţia şi 
în cazul corneei la 248 nm. 

Pragul de ablaţie pentru țesutul vascular rămâne în esență acelaşi când iradierea se 
desfăşoară într-un mediu lichid. Efectul major al interfeței lichide este de a transforma 
răspunsul termoelastic dintr-un semnal bipolar într-unul unipolar, datorită condiţiilor de 
frontieră diferite şi de a cauza mărirea substanţială a duratei undei de stres la expunere ra- 
diantă mare (peste 2 us în cazul laserului cu KrF la 0,89 J/cm2). Creşterea duratei undei 
de stres se datorează mediului lichid, care împiedică expansiunea rapidă şi relaxarea pre- 
siunii. Această creştere a duratei undei de stres la expuneri radiante ridicate măreşte şi 
probabilitatea apariţiei distrugerilor în țesut, prin propagarea undei de stres. 

În ablaţia țesutului vascular s-a impus laserul cu XeCI, peste 15 000 de pacienți fiind 
tratați începând din 1988 prin angioplastie coronariană cu laseri cu excimeri. Pentru a 
cunoaşte avantajele şi limitele acestui laser în ablația țesutului vascular, vom prezenta 
impulsurile de presiune înregistrate în peretele arterial normal şi în placa calcifiată (Rose 
et al. 1996). Figura 5.157 ilustrează două impulsuri tipice de presiune înregistrate în 
timpul ablaţiei cu laserul cu excimer XeCIl a țesutului imersat în soluţie salină fiziologică. 
Fasciculul laser cu expunerea radiantă de 6 J/cm? este transmis printr-o fibră de cuarț cu 
diametrul de 600 um. Ablaţia plăcii calcifiate dure este caracterizată de o presiune de vârf 
mare (= 4,3 MPa) şi un timp de creştere scurt (= 58 ns), în timp ce ablaţia peretelui arte- 
rial normal este însoțită de 'o presiune de vârf mai coborâtă (= 2,0 MPa) şi un timp de 
creştere mai lung (= 86 ns). | 
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Fig. 5,157, Semnalele acustice ale plăcii Fig. 5.158. Analiza semnalelor acustice 
calcifiate dure (linie continuă) şi a peretelui înregistrate după un singur impuls al 
arterial normal (linie întreruptă) în timpul laserului cu XeCI la iradierea țesutului 
ablaţiei cu laserul cu excimer XeCIl în vascular uman în soluție salină 
soluţie salină (Rose er al, 1996); (Rose et al, 1996). 


În figura 5.158 este arătată analiza rezultatelor ablaţiei cu laserul XeCI a țesutului vas- 
cular (perete normal și calcifiat) în soluţie salină cu un singur impuls laser. Datele cores- 
punzătoare pentru placa dură sunt marcate cu un pătrat, iar cele de la peretele arterial 
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normal cu un romb. Rezultatele analizei statistice a acestor date experimentale sunt pre- 
zentate în tabelul 5.40 (Rose er al. 1996). 


Tabelul 5.40. Presiunea de vârf, timpul de creştere a presiunii şi rata de creştere a presiunii pentru 
peretele arterial normal şi placa calcifiată la ablaţia cu laserul XeCI în soluţie salină 


Laser cu excimer XeCl Perete arterial normal Placă calcifiată 
Număr de măsurători 81 83 
Presiunea maximă [MPa] 1,28 + 0,85 2,02 + 1,16 
Timpul de creştere [ns] 163 + 43 70 + 26 
Rata de creştere a presiunii [kPa/ns] 8,2 + 5,4 32,3.£21,3 


Spre deosebire de peretele arterial normal, semnalul acustic generat în timpul iradierii 
plăcii calcifiate prezintă o presiune de vârf mai mare, un timp de creştere mai scurt şi o 
rată de creştere a presiunii mai mare. Ambele semnale au în comun o creştere bruscă a 
presiunii, o evoluţie rapidă a curbei de presiune şi un semnal negativ după iradiere. 

Din punct de vedere statistic se poate afirma că este posibilă discriminarea între placa 
calcifiată şi țesutul normal prin utilizarea analizei semnalului undei de presiune 
(Crazzolara et al. 1991). Astfel, poate fi detectată ablaţia peretelui arterial normal şi poate 
fi redus riscul ablaţiei necontrolate a peretelui arterial şi perforarea arterei. Până în 
prezent, aceste observaţii sunt valabile numai pentru specimene preselectate in vitro şi 
numai pentru câteva impulsuri laser, astfel că ar putea fi foarte dificilă ablaţia unui 
amestec de placă calcifiată, placă grasă şi perete arterial normal. 

Haase et al. (1997) au realizat un cateter cu fibre optice multiple (150 fibre cu diame- 
trul de 50 um), grupate în opt sectoare individuale, concentrice faţă de axa centrală. Fas- 
ciculul laserului cu XeCIl focalizat este aliniat electronic în fiecare secţiune a cateterului 
şi scanat de la o secţiune la alta (multiplexare). Multiplexarea conduce la o reducere sem- 
nificativă a presiunii de vârf pentru toate țesuturile testate. Principiul teoretic al multi- 
plexării se bazează pe presupunerea că ablaţia cu laserul cu excimer XeCl induce o 
explozie în masa țesutului aterosclerotic iradiat şi nu o vaporizare strat cu strat prin 
fotodescompunere moleculară (vezi $ 5.5.3). După cum s-a arătat, undele de presiune 
însoțesc fiecare impuls laser sub şi peste pragul de ablaţie. Peste pragul de ablație, ampli- 
tudinea undelor de presiune generate este influențată în principal de trei factori: densi- 
tatea de energie, suprafața ablată şi proprietățile mecanice ale eșantioanelor de țesut 
iradiat. În timp ce expunerea radiantă trebuie să rămână în domeniul (3-5) J/cm? pentru a 
asigura, ablaţia eficientă a țesutului calcifiat şi necalcifiat, o micşorare a suprafeței 
terminalului fibrei va reduce masa ablată la fiecare impuls individual. Ablaţia unei mase 
mai mici determină presiuni de vârf mai coborâte. 

Cu ajutorul acestui cateter cu multiplexare s-a studiat ablația țesutului cu laserul 
XeCl. Mărind expunerea radiantă în domeniul 2-8 J/em?, se observă o creştere propor- 
țională a presiunilor maxime pe durata ablației plăcii calcifiate. Creşterea presiunii de 
vârf este cuprinsă între 1 MPa la o expunere radiantă de 2 J/cm? şi 6,5 MPa la 8 J/cm’. 
Acest lucru este remarcabil, deoarece o expunere radiantă de 2 J/cm? este considerată 
prea coborâtă pentru ablația efectivă a segmentelor vasculare puternic calcifiate 
(Kvasnicka er al, 1993), 

n timpul experiențelor efectuate în sânge pur, s-a înregistrat o creştere liniară a pre- 
siunii de vârf, dacă expunerea radiantă este variată între 1 şi 6 Vom, De notat că presiu- 
nea maximă (1 MPa) s-a măsurat la o expunere radiantă de 1 J/cm? în cazul cateterului cu 
multiplexare, spre deosebire de 7,5 MPa la 5 J/cm? în cazul ablaţiei convenţionale cu 
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laserul cu excimer XeCl. Această diferență se observă și în cazul semnalelor acustice 
generate în timpul ablaţiei peretelui arterial normal şi a plăcii calcifiate în soluție salină, 
Totuşi, presiunile maxime sunt până la de trei ori mai mari în sânge pur, în comparaţie cu 
ablația segmentelor de perete vascular aterosclerotic, 

Deşi tehnica multiplexării este încă prea sofisticată şi fragilă, fiind într-un stadiu 
incipient de dezvoltare, totuşi, creşterea frecvenței de repetiţie a impulsurilor de opt ori 
reduce considerabil timpul necesar pentru îndepărtarea materialului într-o leziune lungă 
de 1-2 cm în circulația coronariană. Viitorul va demonstra dacă multiplexarea, ablaţia în 
soluţie salină sau controlul ablației prin metode acustice sau optice (fluorescență) vor gâsi 
o „nişă” în angioplastia coronariană cu laseri cu excimeri (Dietrich 1991). 

S-a arătat mai sus că ablaţia cu laseri cu excimeri este asociată cu generarea undelor 
de presiune în domeniul 1-5 MPa (10 până la 50 atmosfere). S-a postulat că formarea 
undelor de presiune în combinaţie cu ratele de ablaţie scăzute constituie factorii majori 
pentru efectele secundare care contribuie la rezultatele clinice slabe în angioplastia cu 
laseri cu excimeri în comparație cu angioplastia coronariană transluminală subcutanață. 

Rose et al. (1996) au emis ipoteza că laserul cu Er:Y AG ar putea abla mai eficient şi 
mai puțin traumatizant placa aterosclerotică decât laserul cu excimer XeCl. Într-un studiu 
amplu s-au evaluat rezultatele iradierii plăcii calcifiate şi a peretelui arterial normal în 
combinaţie cu detecția undelor de stres generate în timpul ablaţiei. 

Figurile 5.159a şi 5.159b arată două impulsuri tipice de presiune înregistrate în timpul 
ablaţiei țesutului vascular în aer şi respectiv soluţie salină. Impulsurile cu presiune de vârf 
mai mare reprezintă semnalele acustice înregistrate în placa de aterom dură, iar celelalte 
s-au obţinut pentru peretele arterial normal. Diferenţa între cele două semnale este 
evidentă: impulsurile în placa calcifiată prezintă presiuni de vârf mai mari (0,29 MPa în 
aer şi 0,75 MPa în soluţie salină) şi timpi de creştere mai mici (300 ns în aer şi 130 ns 
în soluţie salină). Impulsurile în țesuturile normale prezintă presiuni de vârf mai 
coborâte (0,15 MPa în aer şi 0,55 MPa în soluţie salină) şi timpi de creştere mai lungi 
(900 ns în aer şi 420 ns în soluţie salină). Discriminarea între semnalele acustice ale 
acestor două tipuri de ţesuturi este facilitată de examinarea ratei de creştere a presiunii 
(în placa calcifiată: 0,97 kPa/ns în aer şi 5,77 kPa/ns în'soluție salină; în țesutul normal: 
0,17 KPa/ns în aer şi 1,31 kPa/ns în soluţie salină). Astfel, prin analizarea creşterii 
presiunii şi a timpului de creştere a semnalului acustic, forma impulsului, fie bipolară sau 


unipolară, devine mai puțin importantă pentru discriminarea plăcii aterosclerotice de 
peretele vascular normal. 
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Fig, 5.159, Semnalele acustice ale plăcii caleifiate dure (linie continuă) şi peretelui arterial normal 
(linie întreruptă) în timpul ablaţiei cu laserul Er:Y AG în: (a) aer; (b) soluție salină. Expunerea 
radiantă a fasciculului laser este 150 J/em?, iar diametrul spotului este 350 um (Rose er al. 1996). 
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Figurile 5.160a şi 5.160b prezintă analiza rezultatelor ablaţiei cu laserul Er:YAG a 
țesutului vascular (placa calcifiată şi perete arterial normal), înregistrate în aer și res- 
pectiv în soluție salină, cu un singur impuls laser. Datele corespunzătoare pentru placa 
dură sunt marcate cu un pătrat, iar cele de la peretele arterial normal cu un romb (a se 
compara cu figura 5.158, pentru ablaţia țesuturilor vasculare în soluţie salină cu laserul 
XeCI), Rezultatele analizei statistice a acestor date experimentale sunt prezentate în ta- 
belul 5.41 (Rose er al. 1996). 
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Fig. 5.160. Analiza semnalelor acustice înregistrate după un singur impuls al laserului cu 
Ex: Y AG la iradierea țesutului vascular uman în: (a) aer; (b) soluţie salină. Expunerea radiantă 
a fasciculului laser este 150 J/cm?, iar diametrul spotului este 350 um (Rose er al. 1996). 


Împrăştierea rezultatelor experimentale este atribuită heterogenităţii naturale a 
„ aortelor umane şi gradului variabil de calcifiere în vasele ateromatoase investigate. Pro- 
rietăţile mecanice diferite ale plăcii calcifiate dure şi a peretelui arterial normal deter- 
lină impedanțe acustice diferite. Aceasta conduce la diferențe în cuplarea acustică a 
elor sangvine cu mediul, cum ar fi soluţia salină sau sângele. Când este ablată placa 
ă, cea mai mare parte din semnalul acustic va fi reflectat în mediu, în timp ce peretele 
erial moale este mai bine adaptat acustic, adică semnalul acustic se va propaga în țesut 
fel de bine ca şi în mediul înconjurător. = 
Tabelul 5.4]. Presiunea de vârf, timpul de creştere a presiunii şi rata de creştere a presiunii 


pentru peretele arterial normal şi placa calcifiată la ablaţia cu laserul Er:Y AG 
în aer şi respectiv soluţie salină 


Laserul cu Er:YAG În aer În soluţie salină 
Perete arterial Placă Perete arterial Placă 
normal — calcifiată ~ normal calcifiată 
Număr de măsurători 18 11 20 15 
Presiunea maximă [MPa] 0,31 40,16  0,37+0,16 0,59 + 0,10 0,78 £ 0,13 
Timpul de creştere [ns] 1 090 +400 340: 200 450+ 110 180 50 


Rata de creştere a presiunii [kPa/ns] 0,3 + 02 1,7 + 1,6 1,4 0,3 471,6 


Ratele de ablație măsurate la ablația în aer (figura 5.161) demonstrează că densitatea 
de energie este suficient de mare, S-au obţinut rate de ablaţie. între 50 şi 100 um pe 
impuls, în concordanță cu alte studii (Walsh şi Deutsch 1989b, Li et al. 1992b). Trebuie 


subliniat că rata de ablaţie a țesutului normal (89 um/impuls) este semnificativ. maj mare 
decât în placa calcifiată (55. um/impuls) la o expunere radiantă-dată (170 J/cm? ), Acest 
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lucru este valabil pentru expuneri radiante 
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Fig. 5.161. Rata de ablaţie în funcţie de mici (lățimea mai mică de 50 um) în toate 


expunerea radiantă în peretele arterial normal  eşantioanele calcifiate, dar nu şi în aorta 
şi în placa calcifiată la ablaţia laser în aer normală. Carbonizarea şi vacuolele sunt ab- 
(Rose et al. 1996). sente. Distrugerea maximă a țesutului a fost 


de (210 + 56) um pentru segmentele vasculare calcifiate şi (186 + 51) pm pentru peretele 
vascular normal. 

Făcând comparaţia între ablaţia țesuturilor vasculare cu laserii cu excimeri şi respectiv 
laserul cu Er:YAG, se observă în ambele cazuri apariția undelor de presiune, care 
constituie o limitare majoră în aplicarea acestei tehnici. Totuşi, în cazul laserului cu 
Er:YAG, amplitudinea undelor de presiune este comparabil mai scăzută decât în cazul 
laserilor cu excimeri, iar eficienţa de ablaţie este considerabil îmbunătăţită la iradierea cu 
laserul la 2,94 um. O adâncime de secționare mai mare combinată cu o calitate de ablație 
superioară poate contribui la un proces de ablaţie mai puţin traumatic, cu complicații mai 
puţine la îndepărtarea țesutului la rate mari de ablație. De aceea, iradierea cu laserul 
Er:YAG poate oferi o sursă laser alternativă mai eficientă şi mai puţin traumatizantă 
pentru îndepărtarea plăcii aterosclerotice. In vederea atingerii acestui scop este necesară 
dezvoltarea unor fibre optice performante pentru lungimea de undă 2,94 um. 


5.6.2.3.5. Ablaţia ţesuturilor dure cu laserii cu excimeri şi Er:YAG 


Datorită duratei scurte a impulsurilor laserilor cu excimeri (15-30 ns) şi a adâncimii 
de penetrare optică foarte mică în țesuturile dure (< 50 um), influența termică a laserilor 
cu excimeri poate fi localizată exclusiv în zona locului de iradiere (Lustmann et al. 1991). 
În schimb, undele de stres pot deveni intense şi pot cauza distrugerea țesutului. Această 
teză a fost confirmată experimental în privința osteocitelor (Lustmann et al. 1992), a 
limfocitelor şi eritrocitelor (Doukas et al- 1993), la iradierea osului cu laserul ArF. Dis- 
trugerea osteocitelor intervine la adâncimi de 1-1,5 mm de la suprafața iradiată, indicând 
că undele de stres sunt responsabile pentru moartea celulelor. Deşi experimentele men- 
ționate au stabilit importanța undelor de stres în cauzarea distrugerilor celulare, mărimea 
şi caracteristicile undelor de stres nu erau cunoscute, astfel că nu au putut fi trase con- 
cluzii cantitative, 

În majoritatea cazurilor amplitudinea undelor de stres depinde de expunerea radiantă a 
fasciculului laser (relația 5.317), fiind mai mică când expunerea radiantă este coborâtă. 
De aceea, expunerea radiantă a laserului trebuie micşorată cât mai mult posibil. Pe de altă 
parte, pentru a realiza ablaţia osului, expunerea radiantă nu poate fi coborâtă sub pragul 
de ablație, Mai mult, ea trebuie să fie suficient de mare faţă de pragul de ablaţie pentru a 
asigura o rată de ablaţie suficient de înaltă şi o calitate bună a craterului. 

Sviridov er al, (1995) au realizat un studiu privind ablația osului cu laserii ArF şi KrF. 
În -experimentele efectuate s-a considerat frontul undei de stres ca o undă plană, cu 


Interacţii laser- țesut 383 


ÎI 


diametrul egal cu diametrul spotului laser 2w, deoarece este valabilă condiţia 2w >> 1/4, 
(vezi relația 4.66). Conform acestor măsurători, 44 este 300 cm'! şi respectiv 2 000 cem", 
pentru lungimile de undă ale laserilor cu ArF (193 nm) şi respectiv KrF (248 nm) (vezi 
tabelul 4.2). 

Creşterea expunerii radiante peste pragul de ablație până la o expunere radiantă de 
tranziție, Fi, măreşte adâncimea de ablație. În această regiune, rugozitatea fundului 
craterului este diminuată în cazul laserului cu KrF și este neglijabilă în cazul laserului cu 
ArF. Imediat peste această valoare caracteristică (F), adâncimea de ablație încetează 
brusc să mai crească şi rugozitatea devine mai mare. La expuneri radiante şi mai mari, 
adâncimea de ablaţie creşte, iar rugozitatea rămâne mare. Pentru laserii cu excimeri ArF 
şi KrF, expunerea radiantă de tranziţie este 0,4 J/cm? şi respectiv | J/cm’. 

Amplitudinea undei de presiune 100 
indusă într-un eşantion de os cu 
grosimea de 1,1 mm în funcţie de 
expunerea radiantă a fasciculului 
laser este prezentată în figura 
5.162. Unda de stres creşte mono- 
ton şi aproape liniar în domeniul 
0,1-1,8 J/cm“. Numai la limita su- 
perioară a expunerilor radiante mă- 0a 05 i 15 2 
surate, presiunea manifestă tendința Fluențā (J/cm?) 
de saturație la un nivel de aproxima- 
tiv 75 bari. La expunerea radiantă de 
tranziție (0,4 J/cmô), presiunea este 
egală cu aproximativ 25 bari. În 
cazul unui eşantion de os cu grosi- 
mea de 0,5 mm, presiunea undei acustice în zona de tranziție este de aproximativ 60 bari. 
Măsurarea timpului de întârziere a 'răspunsului acustic pentru eşantioane de os cu 
diferite grosimi permite estimarea vitezei de propagare a undei de presiune în os ca fiind 
 (3,5+0,5):10? m/s. Gradientul de presiune la frontul undei acustice este ~ 0,35 bar/um, la 
_ expunerea radiantă de tranziție pentru eşantioane cu grosimea de 0,5 mm. 

Comportarea ratei de ablaţie şi rugozitatea fundului craterului sugerează o modificare 
a mecanismului de ablaţie la expunerea radiantă de tranziție. Rugozitatea se formează 
după un număr de impulsuri laser aplicate în acelaşi crater. Rezultă deci că mecanismul 
de ablaţie este legat de unele modificări ale proprietăţilor osului, cauzate. de fasciculul 
laser la o expunere radiantă suficient de mare. Se bănuieşte că este vorba de modificarea 
compoziţiei osului datorită impulsurilor laser anterioare. Radiația laser penetrează în os 
mult mai adânc decât adâncimea de ablaţie pentru un singur impuls. Prin urmare, reacţiile 
fotochimice și fototermice induse în constituenţii organici, ca şi vaporizarea apei, conduc 
la o modificare a raportului între constituenții duri şi moi din os, înainte ca țesutul să fie 
ablat. De la impuls la impuls, aceste modificări de compoziţie se pot acumula, până când 
însuşi mecanismul de abiaţie este modificat (Izatt et al. 1991b). 

În conformitate cu acest concept, constituenții moi din ţesut sunt vaporizaţi sau des- 
compuşi, cu eliberarea de gaze și aceşti vapori antrenează şi îndepărtează granulele dure 
din os. Granulele din os pot apărea sub influența unor factori, cum ar fi presiunea gazelor 
eliberate, expansiunea termică și altele. Odată ce apa este vaporizată și matricea organică 
descompusă, acest concept cu două componente nu mai este valid. Fără vaporii produşi 
de componentele moi, rata de ablaţie a mineralelor reziduale din os este mai coborâtă față 
de rata de ablaţie din osul proaspăt, celelalte condiţii fiind aceleaşi. Pentru smalţul dentar, 
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Amplitudinea undei de 


Fig. 5.162. Amplitudinea undei de presiune, măsurată 
între primul vârf negativ şi primul vârf pozitiv din 
semnalul fotoacustic, în funcţie de expunerea radiantă 
a laserului cu ArF (Sviridov et al. 1995). 
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care constă în principal din material anorganic (96 %), rata de ablaţie sub acţiunea 
laserului cu ArF este cu peste un ordin de mărime mai mică fată de osul proaspăt în 
domeniul de expuneri radiante 0,3-0,8 J/cm? (Fenerstein et al. 1992). 

Situaţia reală poate fi şi mai complicată datorită micşorării adâncimii de penetrare 
optică în os la iradierea cu laseri din UV (vezi $ 4.1.1.7.3). Un astfel de fenomen a fost 
observat în solzul de peşte (ca model pentru os) după acţiunea laserului cu KrF. Micşo- 
rarea adâncimii de penetrare optică în os conduce de obicei la micşorarea ratei de ablaţie 
(Izatt et al. 1991b). De asemenea, structura osului sub efectul iradierii laser poate fi mo- 
dificată dramatic, Caracteristici tipice ale topirii materialului şi mărirea rugozității au fost 
observate în smalțul dentar, după iradierea cu laserul ArF la expuneri radiante mai mari 
de 0,5 J/cm? (Fenerstein et al. 1992). Evident, aceleaşi procese au loc şi în cazul osului 
(Lustmann er al. 1991). 

Presiunea măsurată a undelor acustice generate de laserul cu ArF în os nu a depășit 
100 bari, în timp ce în condiţii similare, presiunea este de câteva ori mai mare în vasele 
sangvine (Esenaliev er al. 1993), în polimerii organici (Dyer şi Srinivasan 1986b) sau în 
cornee (Srinivasan er al. 1987). Această diferență se explică prin coeficientul de atenuare 
acustică mare în os (14 + 1,4 cm”), în special la frecvențe mai înalte ale sunetului, 
datorită porozităţii osului şi conținutului considerabil mai mare de minerale față de 
celelalte țesuturi. 

La o expunere radiantă de 0,4 J/cm?, presiunea acustică măsurată în regiunea de 
tranziție este de aproximativ 60 bari (eşantion de os cu grosimea de 0,5 mm). Această 
presiune corespunde unei intensități acustice de 230 dB, ceea ce înseamnă că este de 
3-10* ori mai mare decât presiunea permisă a undelor sonore la timpan şi de aproximativ 
3-10%/18 = 1 700 ori mai mare decât valoarea limită în urechea mijlocie, deoarece presiu- 
nea exercitată admisă este de 18 ori mai mare decât cea de la timpan. Totuşi, există o di- 
ferență mare între natura distrugerilor organului auditiv cauzate de sunete continue puter- 
nice sau de impulsuri de presiune foarte scurte. La iradierea cu laserul a oaselor din ure- 
chea mijlocie pot fi acceptabile impulsuri de presiune foarte scurte cu valoare de vârf su- 
ficient de mare, astfel încât să nu provoace vreo distrugere observabilă în organul auditiv. 

Aşadar, dimensiunile şi rugozitatea fundului craterului format prin iradierea cu laserii 
cu excimeri ATF şi KrF depinde puternic de expunerea radiantă a fasciculului. Există un 
domeniu îngust de expuneri radiante (0,3-0,5 J/cm?) în care se asigură o rată mare de 
ablaţie şi un fund plat al craterului. La expuneri radiante mai coborâte, rata de ablaţie este 
micşorată, rugozitizarea fiind mai mare sau rămânând aceeaşi. La expuneri radiante mai 
mari, rata de ablaţie se micşorează brusc, iar rugozitatea creşte semnificativ. Mărirea ru- 
gozității la expuneri radiante peste regiunea de tranziţie intervine după aplicarea a peste 
300 de impulsuri laser. Pentru găurirea unui eşantion de os cu grosimea de 0,5 mm cu la- 
serul ArF la o expunere radiantă de 0,4 J/cm? din regiunea de tranziţie sunt necesare 
aproximativ 2 500 impulsuri laser. 

Grad er al. (1994) au studiat generarea undelor de stres la ablaţia țesutului dentar dur 
cu laserul Er:YAG. S-a constatat că fiecare microimpuls din macroimpulsul generat de 
laserul cu Er:Y AG în regim de oscilație liberă ablează țesutul dentar în mod independent. 
Acest lucru confirmă modelul de ablaţie prin microexplozii. Semnalele fotoacustice Mnre- 
gistrate în dentină şi smalţ diferă considerabil. Semnalul măsurat în smalţ este de aproxi- 
mativ 3,5 ori mai mic. Această diferență în amplitudinea semnalului este consecința 
conținutului diferit de apă din cele două țesuturi. S-a observat o relație aproximativ linia- 
ră între eficienţa de ablaţie şi semnalul fotoacustic, ceea ce demonstrează că semnalul 

fotoacustic este o măsură adecvată a ratei de îndepărtare a materialului dentar dur, De 
asemenea, există o diferență semnificativă a semnalelor fotoacustice obţinute în timpul 
ablaţiei cariilor, smalțului și dentinei, 
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5,6.2,3.6. Discuţie 


Rezultatele pe termen scurt sau lung ale procedurilor chirurgicale folosind ablația 
țesuturilor cu laseri pot fi influențate de presiunile şi temperaturile mari produse în timpul 
procesului de ablație. 

Furzikov ef al. (1991) au înregistrat propagarea undelor de stres şi au măsurat viteza 
supersonică a produselor de ablaţie şi din corelarea lor au obținut valorile maxime ale 
presiunii şi temperaturii iniţiale. Măsurătorile au fost efectuate cu trei combinații 
laser-ţesut, respectiv laser cu CO; TEA plus perete arterial şi laseri cu excimer ArF sau 
laser cu Er:YSGG în regim declanşat plus cornee. S-au obținut presiuni de 1-40 MPa şi 
temperaturi între 450 şi 700 K (177-427 °C). Aceste date susțin mecanismul termic de 
ablaţie pentru toate cele trei cazuri. i 

Presiunile înalte înregistrate la ablația țesuturilor sunt rezultatul echilibrării termodi- 
namice după absorbția energiei laser în volumul iradiat şi ele sunt create simultan la o 
temperatură ridicată. Ablaţia este posibilă dacă această temperatură este suficient de mare 
pentru a distruge termic cel puţin parţial reţeaua structurălă a țesutului pe durata impul- 
sului laser. De regulă, temperatura depăşeşte intervalul de vaporizare explozivă a apei 
lichide supraîncălzite. Aceste condiții dau naştere unui amestec fierbinte de vapori, pică- 
turi de apă şi fragmente de țesut. Densitatea inițială a acestui amestec este apropiată de 

densitatea țesutului, fiind atins rapid echilibrul între gradele interne de libertate. Dacă 
presiunea inițială este mai mare decât cea a mediului înconjurător, atunci intervine expul- 
zarea supersonică a produselor de ablație, precedată de o undă de şoc. Setul final de date 
obţinute pentru presiune (sau temperatură) în funcție de expunerea radiantă a laserului la 
cele trei lungimi de undă este prezentat în figura 5.163. 
Temperaturile inițiale ridicate demonstrează nivelul înalt 
al supraîncălzirii țesutului pe durata ablaţiei. Aceste valori tind 
spre temperatura critică a apei (647 K) pentru ablația cu laseri 
din IR, sau chiar o depăşesc în cazul ablaţiei cu laseri din UV. 
Presiunea de echilibru corespunzătoare, care atinge şi ea va- 
lori ridicate, asigură ejectarea rapidă a produselor de ablaţie. 
La expuneri radiante mai mari, presiunea şi temperatura 16! 100 AR 
cresc monoton. Valorile deduse pentru ablația cu laserul cu Fe ger! 
excimer în UV sunt clar mai mari decât în cazul ablaţiei cu Fig. 5.163. Presiunile şi 
laseri în IR, chiar şi pentru aceeaşi țintă (cornee). Toate temperaturile inițiale în țesut 
aceste caracteristici corespund modelului de ablaţie termică în funcţie de expunerea 
(Furzikov 1989). radiantă a laserilor cu 
Valorile iunii redate în figura 5.163 sunt apropiate de poetei i St 
presiunii redate în fig prop (Furzikov et al. 1991). 
cele raportate de Srinivasan et al. (1987), Cross et al. (1988) 
| și Dyer și Al-Dhahir (1990), confirmând originea lor termică, ca rezultat al echilibrării 
termodinamice după supraîncălzirea țesutului. Presiunile de recul estimate pentru ablația 
corneei cu laserul ArF au dat valori care sunt mai mici de 10 % din presiunea de echilibru 
| (Furzikov ef al, 1991). 


Temperatură [K] 


5,6.3. Unde de şoc 


Studiile efectuate în cazul ablaţiei pielii în aer cu laserul ArF au arătat că distrugerile 
în țesut se pot extinde până la 200 um sub fundul craterului de ablaţie (Watanabe er al. 
1988). Rezultate similare au fost observate şi în cornee (Marshall er al. 1985). Pentru 
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ablaţia pielii în mediu lichid în condiţii de confinare, zona de distrugere a fost mult mai 
mare, extinzându-se până la 300 um (Yashima er al. 1991), Deşi aceste zone mari de 
distrugere au fost atribuite efectelor fotoacustice, nu este clar dacă distrugerile sunt pro- 
duse de unde acustice puternice sau de unde de şoc, Undele de șoc sunt generate când ab- 
sorbția radiației laser este urmată de o schimbare de fază rapidă a mediului, ca vapo- 
rizarea sau formarea plasmei. 

O undă de şoc diferă calitativ de o undă de stres acustică (Dingus şi Shafer 1990). Ea 
este caracterizată de o viteză de propagare supersonică şi un front foarte abrupt, care, în 
toate aplicațiile practice, poate fi tratat ca o discontinuitate în presiune, densitate, viteza 
particulelor şi energia internă. La frontul şocului, presiunea creşte cu câţiva kbari pe o dis- 
tanță de câțiva nanometri, rezultând un impuls de presiune cu timpi de creştere de câteva 
picosecunde (Doukas et al. 1993). O undă de şoc modifică de asemenea starea termodi- 
namică a mediului în care se propagă, într-un mod diferit față de un proces adiabatic. 

Caracteristicile undelor de stres care se propagă printr-un mediu sunt afectate de 

proprietățile acustice liniare şi neliniare ale mediului. Atenuarea liniară, depinzând de 
frecvență, atenuează predominant componentele de înaltă frecvenţă. Aceasta determină o 
micşorare a lărgimii de bandă şi o creştere corespunzătoare a timpului de creştere. Pro- 
prietăţile neliniare ale mediului şi comportarea neliniară a vitezei particulelor cauzează pe 
de altă parte micşorarea timpului de creştere. Această micşorare a timpului de creştere 
este consecința dependenţei vitezelor sunetului şi a particulelor de amplitudinea stresului. 
Ambele viteze cresc odată cu amplitudinea stresului. Această comportare neliniară 
determină ca frontul anterior al undei de stres să devină mai abrupt, formând astfel o dis- 
continuitate (unda de şoc). Domeniul spaţial de formare a discontinuităţii frontului undei 
de şoc poate fi determinat din teoria acusticii neliniare. Totuşi, în realitate nu există dis- 
continuități, ci numai timpi de creştere foarte rapizi. Gradientul mare de stres şi viteza 
ridicată de translație a moleculelor în frontul de şoc explică interacţiile unice ale undelor 
de şoc cu materia. E 

La ablaţia cu laseri cu excimeri a țesuturilor şi polimerilor organici s-au înregistrat unde 
de stres acustice de câteva sute de bari şi timpi de creştere de câteva nanosecunde. S-au 
folosit traductoare piezoelectrice cu polifluorură de viniliden (Olmes et al. 1997b). Aceste 
traductoare, datorită lărgimii lor de bandă limitate, nu permit detecția prezenței sau măsu- 
rarea presiunii de vârf a undelor de şoc. Până în prezent nu au fost elaborate metode directe 
de detecție a undelor de şoc în cazul ablaţiei țesuturilor cu laseri cu excimeri. 

Pentru a studia efectele acustice asociate ablației cu laseri din UV, Zweig şi Deutsch 
(1992) au investigat ablaţia unei folii subțiri din poliimidă (25 um), imersată în apă disti- 
lată. Pentru ablarea țintei s-a folosit un laser cu excimer XeCl ce emite la 308 nm, 
deoarece coeficientul de absorbţie optică mare al poliimidei la această lungime de undă 
(10% cm”) face ca acest material să reprezinte un model rezonabil pentru ablaţia țesutului 
cu radiația de 193 nm (4, = 39 900 cm”! pentru cornee). 

Viteza de propagare a undelor de şoc a fost măsurată cu ajutorul unei tehnici cu probă 
optică (Doukas ef al, 1991). Ea constă în focalizarea a două fascicule de probă TEMoo 
emise de laseri cu He-Ne, astfel încât ele sunt paralele între ele şi cu suprafața țintei. O 
fotodiodă rapidă (timp de creştere < 1 ns) le detectează după ce fasciculele s-au propagat 
printr-o lentilă și o apertură, Undele de presiune ce se propagă în apă produc modificări 
ale densităţii şi. deci schimbări tranzitorii ale indicelui de refracție. Acestea determină 
deflectarea fasciculelor de probă, care este înregistrată de fotodioda rapidă. 

Presiunea de vârf a undei de șoc ce se propagă în apă se calculează din vitezele măsu- 
rate ale undei de șoc şi ale particulelor cu relaţia: 


Poe za PoV soc Yp , (5.347) 
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unde Poc este presiunea undei de şoc, æ este densitatea apei la 20 OC, iar Voce ŞI Vp Sunt 
viteza undei de şoc și respectiv viteza particulelor. Vyoc Şi Vp sunt legate prin ecuaţia de 
stare (Hugoniot), care se bazează în mod uzual pe date experimentale: 


Ve = V Pby,, (5.348) 
cu valorile v, = 1 483 m/s şi b = 2,07 pentru apă. 

Presiunile undei de şoc determinate din vitezele măsurate ale undei de şoc sunt 
prezentate în figura 5.164. Figura 5.164a arată dependenţa presiunii undei de şoc Pyocz,F) 
în funcție de expunerea radiantă a impulsului de ablație la o distanță fixă zọ = 25 um față 
de suprafața posterioară a țintei. Datele despre 
presiune, reprezentate într-o scară dublu loga- 
ritmică, se înscriu pe o dreaptă (linia întrerup- 
tă), implicând o dependență exponențială între 
presiunea undei de şoc şi expunerea radiantă a 
laserului. Fitarea cu cele mai mici pătrate dă o 
pantă de 0,52. La 250 mJ/cm?, adică la o ex- 
punere radiantă de 5 ori mai mare decât pragul 
de ablaţie, care se înscrie în domeniul tipic al 
aplicațiilor practice, fitarea indică o presiune 
Pşoc de 905 bari. Cele două linii continue din 
figura 5.164a sunt predicțiile teoretice ale 3 
modelului gazului ideal, ce va fi discutat mai == Ñ =16,5 J/cm? 
jos. Ele au fost calculate presupunând că < ; EE WME 
gazul are o căldură specifică molară la volum 
constant, C, = (f/2)/R, fie. (5/2)R, fie 6R 

= 5 sau 12), unde R este constanta univer- 
sală a gazelor. 

În figura 5.164b este arătată scăderea pre- 
siunii undei de şoc în funcţie de distanța z față 
de suprafața posterioară a țintei situată la z = 0, Fig. 5.164. Presiunea undei de şoc 
odată cu propagarea undei de şoc în apa în- transmisă în apă la suprafața posterioară a 


9) 200 400 600 800 1000 
z [pm] 
(b) 


conjurătoare, pentru două expuneri radiante: unui eşantion cu grosimea de 25 mm, 
F; = 16,5 J/cm? şi F, = 0,7 ]/em?. La distanțe z calculată din vitezele măsurate: 
suficient de mari, undele de şoc se expandează (a) presiunea undei de şoc în funcție de 
sferic şi, datorită conservării momentului, pre- expunerea radiantă la 25 mm faţă de 


; : Ă ` fața posterioară a țintei; (b) presiunea 
siunea lor variază invers proporțional cu pă- Supra ara posi : a 
tratul distanței de la centrul undei de soc undei de şoc în funcție de distanța z faţă de 


7 suprafața posterioară a țintei, pentru două 
(Doukas et al. 1991). În consecință, datele sunt valori fixe ale expunerii radiante laser 


potrivite cu ecuaţia: (Zweig şi Deutsch 1992), 
Taaza. 
renale], ee 
z=z, 


unde p; şi z} i = 1, 2, sunt doi parametri ai fitării. Se obţine pı = 8,3 kbar şi p2 = 1,9 kbar. 
Aceste valori concordă bine cu datele din figura 5.164a, ceea ce era de aşteptat, deoarece 
Pi Pyoc(zo,F:). Celălalt parametru al fitării, z, arată unde se găseşte pe axa z centrul undei 
sferice în expansiune, Dacă unda de șoc indusă de ablaţie ar fi întotdeauna sferică, ne 
vom aştepta ca centrul undei de şoc să se găsească pe suprafața frontului iradiat a țintei, 
z, = - 25 um, Dacă ar fi plană, am avea z; = -œ, Valorile fitate z; > -88 um şi z; = -75 um 
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a 


se găsesc în acest interval, indicând faptul că undele de şoc generate sunt inițial plane și 
devin sferice numai după propagarea pe distanța a câtorva zeci de micrometri. 

Pentru a calcula presiunea undei de şoc generate, se va adopta modelul gazului ideal, 
utilizat de alți cercetători pentru a explica generarea undelor de şoc la ablația confinată în 
metale, Conform acestui model, se presupune că o masă constantă a unui gaz ideal, 
cuprinsă între două pistoane, este încălzită de un impuls laser. Dacă expansiunea gazului 
este suficient de violentă pentru a produce unde de şoc în pistoane, cele două suprafeţe 
confinate ale gazului în expansiune se deplasează cu viteza particulelor din materialul 
pistonului, prin care a trecut unda de şoc. Presiunea de vârf rezultantă este (Zweig şi 
Deutsch 1992); 


1/2 


ZE 


dc 5.350 


unde F este expunerea radiantă a laserului absorbită de gaz, 7, este durata impulsului 
laser, Z este impedanța efectivă a undei de șoc (produsul între densitate şi viteza undei de 
şoc, Z= Voc), iar H = 2C,/R, unde C, este căldura specifică molară a unui gaz ideal şi R 
este constanta universală a gazelor. Factorul 0,95 din (5.350) a fost obținut prin analiza 
numerică a expansiunii gazului, presupunând absorbția unui impuls laser cu profil 
temporal gaussian. 

În ecuaţia (3.350), Z = ZZ/(Z+Q) este impedanța efectivă care combină impe- 
danțele Z ale celor două materiale. Acestea vor fi aproximate cu Zi, = 30,7 bari/(m/s) 
pentru poliimidă şi Z, = 14,8 bari/(m/s) pentru apă. De notat că ecuația (5.350) are în 
vedere că o fracţie constantă a energiei care încălzește gazul este convertită în energie 
acustică. Acea fracție depinde numai de impedanțele implicate şi, prin f, de căldura 
specifică a gazului; aceasta deoarece amplitudinea unei unde acustice este proporțională 
cu pătratul presiunii. i 

În măsurătorile de ablație a diferitelor ținte s-a constatat că la iradierea sub expunerea 
radiantă de prag, Fp, întreaga energie laser absorbită este convertită în încălzirea țintei. La 
expuneri radiante peste prag, căldura depozitată în țintă rămâne aproximativ constantă, 
iar energia în exces este îndepărtată de materialul ablat. În consecință, ecuaţia (5.350) se 
modifică prin înlocuirea lui F cu F- F,, ca sursă de căldură a gazului confinat. 

Din cauza neadaptării impedanţelor acustice la interfața între țintă şi apă, presiunea 
creată în timpul ablației la suprafața țintei este mai mare decât presiunea de vârf a undei 
de şoc care se propagă în apă. La trecerea undei de şoc prin interfața materialului, ea este 
transmisă doar parțial. Presiunea de şoc este redusă cu un factor Tae = 2/(1+Z,/Z), care, 
în cazul analizat (poliimidă și apă) este 0,65. Presiunea undei de şoc, Pyo ce se propagă 


în apă la suprafața posterioară a țintei este dată de presiunea de ablație p dată de (5.350) 
înmulțită cu Tac, adică; 


142 1/2 
Z F-F 
DAN = 0,951 APRIL IPA TIR ' 351 
Py lF) >) | 7 | (5351) 


În această ecuație numărul T este singurul parametru care nu este cunoscut. Dacă 
vibraţiile moleculare sunt înghețate, ceea ce constitue o aproximație bună la temperatura 
camerei, f! este egal cu numărul gradelor de libertate de translație şi rotație a moleculei 
unui. gaz, f devine mai mare la temperaturi mai ridicate, unde o parte considerabilă din 
moleculele gazului sunt excitate vibraţional, Contribuţia fiecărei-vibraţii normale din fie- 
care moleculă la căldura specifică C, creşte cu temperatura F, atingând asimptotic valoa- 
rea kT, unde k este constanta Boltzmann. Prin urmare, /” este egal sau mai mare decât 
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numărul gradelor de libertate de translație și rotaţie ale unei molecule şi mai mic decât 
acel număr mărit cu dublul numărului de grade de libertate de vibraţie (Herzberg 1968). 
Pentru a descrie produsele de ablație gazoase ca un gaz ideal simplu, vom considera 
două cazuri limită, / = 5 şi f = 12; eS corespunde unei molecule biatomice sau poli- 
atomice liniare cu vibraţiile înghețate, iar / = 12 se aplică pentru un gaz constând din mo- 
lecule triatomice neliniare, de exemplu H20. Deoarece principalele produse de ablaţie ga- 
zoase sunt molecule biatomice şi triatomice, aceste două valori pentru f‘ dau predicțiile ex- 
treme ale modelului pentru presiune. După cum se poate aproxima din ecuaţia (5.351), cele 


două cazuri extreme dau valori ale presiunii undei de şoc care diferă cu un factor de Ja. 

Pentru pragul de ablaţie se alege valoarea cea mai mică a expunerii radiante la care se 
detectează generarea undelor de presiune, adică F, = 50 mJ/cm“, iar durata impulsului se 
presupune a fi z, = 20 ns. Predicţia presiunii undei de şoc dată de ecuaţia (5.351) nu este 
foarte sensibilă de valoarea exactă a lui F, la expuneri radiante mari. 

Dependenţa presiunii în funcţie de expunerea radiantă calculată pentru f = 5 şi f = 12, 
utilizând ecuaţia (5.351), este reprezentată în figura 5.164a cu linii continue. Dată fiind 
simplitatea modelului, concordanța predicţiilor sale cu datele experimentale este remar- 
cabilă. Totuşi, în calcul s-au făcut câteva simplificări, care trebuie avute în vedere. In 
primul rând, calculul presupune o undă de şoc plană. În al doilea rând, masa materialului 
îndepărtat creşte cu expunerea radiantă. Creşterea corespunzătoare a separării pistoanelor 
care confinează expansiunea gazului în modelul de mai sus este egală cu adâncimea de 
ablație. De asemenea, în calcul s-a presupus un gaz ideal, cu zero sau trei vibrații excitate 
pe moleculă. 

Presiunea undelor de şoc induse prin ablaţie în timpul expansiunii sferice în apă 
variază cu inversul pătratului distanței față de centrul undei de şoc. Această dependență a 
fost observată anterior pentru undele de şoc produse prin străpungerea optică, fiind expli- 
cată prin conservarea momentului frontului undei de şoc (Doukas er al. 1991). De notat 
că înainte ca expansiunea sferică să devină importantă, unda de şoc se propagă ca o undă 


"plană pe o distanță care creşte odată cu mărimea spotului fasciculului laser. 


La o iradianță de ~ 4,5 GW/cm? (expunerea radiantă de 90 J/cm? pentru un impuls de 
20 ns), presiunea undei de şoc generată în poliimidă, calculată cu formula (5.351), 
variază între 15,6 şi 22,1 kbari pentru f = 12 şi respectiv fa = 5 (figura 5.164a). 

Aşadar, presiunea undei de şoc este proporțională cu rădăcina pătrată a expunerii ra- 
diante a impulsului laser. Această dependență poate fi explicată cu un model termic 
simplu, care descrie expansiunea unui gaz ideal confinat supus unei încălziri rapide. 
Conform modelului, presiunea de ablaţie depinde de iradianță, de căldura specifică a 
amestecului de gaze creat în timpul ablaţiei şi de impedanțele acustice ale țintei şi ale 
materialului de confinare. 

La expuneri radiante mai mari de 300 mJ/cm?, aproximativ dublul pragului de ablație, 
la care intervine o rată de ablație semnificativă, în apă sunt lansate unde de şoc cu 
presiuni mai mari de 1 kbar. Prin urmare este probabil ca în țesut să fie generate în timpul 
ablației cu impulsuri laser având durata de câteva nanosecunde sau mai scurte, unde de 
şoc adevărate și nu numai unde de stres puternice. 

Această ipoteză a fost verificată experimental de Lin şi Kelly (1995b). Ca model 
biologic s-au utilizat particulele de melanină suspendate în gelatină sau apă. Melanina 
este reprezentată de particule pigmentate care există în mod natural în ţesuturi şi care 
absorb puternic radiația din vizibil și infraroșu apropiat în multe țesuturi pigmentate, 
inclusiv ochiul și pielea, Când sunt iradiate cu impulsuri laser scurte, în aceste particule 
de mărime micrometrică se generează unde de stres şi cavitaţie. + 

Granulele de melanină izolate din retina de bovină au fost iradiate cu impulsuri de 
100 ps generate de laserul cu Nd:YAG la 1,064 um. Pentru timpi > 5 ns de la momentul 
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aplicării impulsului laser, viteza frontului de undă corespunde vitezei acustice a mediului 
(~ 1 550 m/s). Pentru t < 5 ns, viteza undei de stres este supersonică, indicând existența 
unei unde de şoc, care se atenuează rapid după câţiva micrometri. O rază a undei sferice 
de şoc de 4 um măsurată după 1 ns corespunde unei viteze de şoc de 4 000 m/s. Dacă 
raza particulei de melanină (0,5 um) este scăzută din raza frontului undei de șoc, atunci 
viteza ajustată a undei de şoc este de 3 500 m/s. 

Viteza particulelor se poate determina din viteza experimentală a undei de şoc, vs, cu 
ajutorul ecuației (5.348), rezultând v, = 975 m/s pentru vw. = 3 500 m/s. Valoarea 
calculată a vitezei particulelor poate fi comparată cu raza bulei de cavitaţie, care se 
observă la centrul fiecărei unde de şoc sferice. La 1 ns, raza bulei este 75 um, corespun- 
zând unei viteze de expansiune a bulei de 750 m/s. Presiunea șocului se poate obține din 
relația de conservare a momentului, dată de ecuația (5.347). Cu valorile de mai sus, 
rezultă: pyoc = 34 kbari. 

O observaţie importantă este că presiunea înaltă a şocului se manifestă numai pe 
câțiva micrometri față de origine. După ce unda de stres se îndepărtează față de particulă, 
unda de şoc se atenuează rapid într-o undă acustică. Aceasta are loc pe o distanță de 
câțiva micrometri, sau un timp de câteva nanosecunde. Motivul pentru atenuarea rapidă a 
undei de şoc este energia coborâtă conținută în particula iradiată. Dacă coeficientul de 
absorbție al melaninei la 1,06 um este luat a fi 44 = 100 cm”, atunci pentru o expunere 
radiantă F = 2 J/cm’, densitatea de energie în particulă de melanină iradiată este 
Fu, = 200 J/em?. Pentru o particulă cu dimensiunea 1 um x 0,5 um x 0,5 um, energia 
absorbită de particulă este 50 pJ. 

Expunerea radiantă de prag pentru cavitație este 0,7 J/cm?, corespunzând unei 
densități de energie de 70 J/cm°. Pentru această densitate de energie, creşterea de 
temperatură este mai mică de 20 °C în condiţii izobare (presupunând căldura specifică a 
apei), insuficientă pentru atingerea punctului de fierbere. Procesul de cavitație observat 
poate implica creşterea puternică a presiunii în particula iradiată în locul vaporizării. 
Pentru o particulă cu dimensiunea de 1 um, timpul de confinare a stresului (ecuaţia 4.72) 
este aproximativ 670 ps, aşa încât condiţia de confinare a stresului este satisfăcută 
(= 100 ps < 7 = 670 ps). 


5.6.4. Ablaţie indusă prin stres Grüneisen 


Țesutul poate fi îndepărtat şi printr-un proces hidrodinamic numit ablaţie prin foto- 
fragmentare la suprafața frontală (front surface spallation), sau ablaţie indusă prin stres 
Griineisen, după cum a fost numit acest proces de Dingus şi Scammon (1991), primii 
autori care l-au studiat în profunzime (fotofragmentarea poate avea loc şi la suprafaţa 
posterioară în cazul solidelor), Conform acestui proces, un strat subțire din apropierea 
unei suprafeţe libere este încălzit la un nivel care nu produce vaporizarea, dar atât de 
rapid încât nu se poate realiza expansiunea termică pe durata încălzirii cu laserul. După 
cum s-a arătat deja, acest gradient de temperatură generează o undă de stres, care se pro- 
pagă din regiunea încălzită cu o amplitudine iniţială care poate fi calculată folosind para- 
metrul Grüneisen (vezi § 5.6.2.1). 


5,6.4.1, Introducere 


' Unda de stres produsă prin efectul termoelastic conține şi stresul de extensie datorită 
reflexiei la suprafaţa liberă, Această undă de stres de extensie, sau rarefiere, poate atinge 
o amplitudine suficient de mare, astfel încât să depăşească rezistența materialului, iar un 


ie 2 R ave e a RR 


Interacţii laser — fesut 391 


strat superficial de la suprafața țesutului să fie fragmentat şi îndepărtat, preluând cu el cea 
mai mare parte din energia depozitată de laser. Acest tip de ablaţie laser în impulsuri 
ejectează întregul volum supraîncălzit, evitând astfel carbonizarea țesutului ce înconjoară 
craterul de ablaţie şi asigurând denaturarea proteinelor numai până la adâncimea de 
penetrare a radiaţiei laser. 

Condiţia de confinare a stresului, dată de relația (4.72), arată că durata impulsului 
laser trebuie să fie mai scurtă decât timpul necesar unei unde acustice să traverseze o 
adâncime de absorbţie optică corespunzătoare lungimii de undă a laserului. Confinarea 
stresului permite obținerea ablaţiei indusă de forţe termochimice la temperaturi substan- 
tial mai coborâte decât 100 °C. Prin urmare, o astfel de procedură este mai puţin trauma- 
tizantă pentru țesutul adiacent. Deoarece țesutul este în general un material cu rezistență 
coborâtă, ablaţia indusă prin stres Grüneisen prezintă avantajul potenţial de a îndepărta 
țesutul în mod controlat, reducând în acelaşi timp distrugerile în țesutul înconjurător, 
datorită faptului că temperaturile reziduale sunt mai coborâte. Țesutul este ejectat fără a fi 
realizată vaporizarea, astfel că sunt necesare expuneri radiante mai coborâte decât în cazul 
ablației fototermice (nu mai este necesară depozitarea căldurii latente de vaporizare). 

Pentru a realiza ablaţia țesuturilor prin efect Grüneisen este necesară determinarea 
parametrilor de iradiere (lungimea de undă, durata impulsului, frecvența de repetiţie a 
impulsurilor şi expunerea radiantă), care să asigure o precizie maximă pentru îndepărta- 
rea țesutului, cu distrugeri termice şi mecanice minime pentru țesutul ce înconjoară cra- 
terul de ablație. Îndepărtarea precisă la nivelul unei singure celule poate fi de mare im- 
portanță pentru procedurile laser în oftalmologie, microchirurgia cerebrală şi microchi- 
rurgia celulară. Înțelegerea mecanismului de ablație a ţesuturilor biologice moi iradiate în 
condiţii de confinare a stresului va ajuta la optimizarea parametrilor de iradiere pentru 
alte aplicații medicale ale laserilor, în care precizia îndepărtării țesutului prezintă impor- 


> tanță maximă. 


Mecanismul de ablaţie laser este definit prin cinci parametri de iradiere, după cum 


urmează. 


a) Lungimea de undă a laserului determină coeficienții de absorbție şi împrăştiere ai 
țesutului şi prin urmare, densitatea energiei absorbite şi forma volumului iradiat. 

b) Durata impulsului determină rata de depozitare a energiei laser, realizând condiţiile 
de confinare sau disipare a căldurii şi stresului. 

c) Frecvența de repetiție a impulsurilor determină dacă efectele de acumulare a 
căldurii trebuie luate în consideraţie, sau dacă efectele impulsurilor laser separate pot fi 
tratate ca evenimente singulare. 

d) Energia impulsului laser determină cantitatea totală de căldură generată în zona 
optică. 

e) Diametrul fasciculului laser defineşte expunerea radiantă efectivă şi geometria 
volumului iradiat. : 

Direcţia efectivă a forţelor termomecanice este dependentă de forma volumului iradiat 
(disc, sferă, cilindru). Aşadar, factorul geometric nu este mai puţin important decât toți 
ceilalți parametri. Procesul de ablaţie va fi calitativ diferit dacă oricare din aceşti cinci pa- 
rametri va varia într-un domeniu larg. 


5,6.4.2. Procese fizice 


Ablaţia indusă prin stres Grüneisen diferă de ablaţia realizată prin efecte fototermice 
sau fotoablative. Efectele fototermice se referă la ablația prin vaporizare, ce rezultă din 
încălzirea țesutului la temperaturi mari. La iradianţe laser moderate, pentru care suprafaţa 
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frontală este răcită prin vaporizare, materialul din interior poate să fie supraîncălzit, 
conducând la vaporizarea explozivă până la o anumită adâncime, ce ejectează de ase- 
menea materialul care nu este vaporizat. Vaporizarea necesită depozitarea unei cantităţi 
semnificative de energie laser sub formă de căldură latentă de vaporizare, ceea ce con- 
duce la necesitatea utilizării unor expuneri radiante relativ mari. Acest proces determină 
păstrarea în țesut a unei cantități mari de căldură reziduală, deoarece suprafața este 
menținută la temperatura de fierbere. La iradianțe mai mari, în material este generată o 
undă de stres cu amplitudine semnificativă, datorită expulzării rapide a vaporilor (stresul 
ablativ). În sfârşit, la iradianțe şi mai mari, vaporii vor fi încălziți suplimentar de radiația 
laser, cauzând ionizarea lor şi producerea plasmei. Toate aceste mecanisme prezintă un 
potenţial ridicat de distrugere a țesutului înconjurător. 

Efectele fotoablative implică descompunerea fotochimică, datorită ruperii legăturilor 
chimice prin absorbția fotonilor de către molecule. Ca şi în cazul ablației termice, acest 
proces necesită o expunere radiantă relativ mare, pentru a asigura căldura corespunză- 
toare formării legăturii chimice, care este similară ca mărime cu căldura latentă de vapo- 
rizare. O. mare parte din avantajul potenţial al descompunerii fotoablative este compro- 
mis, deoarece şi în acest caz sunt necesare iradianțe relativ mari, din cauza competiţiei 
proceselor de relaxare care nu produc ruperea legăturilor chimice. 

Fotofragmentarea la suprafața frontală este un alt mecanism prin care se poate realiza 
ablaţia ţesuturilor. Conform acestui proces, straturi de țesut sunt fărâmițate în fragmente 
şi picături şi sunt ejectate fără vaporizare, la expuneri radiante mai coborâte decât cele 
necesare pentru ablaţia fototermică sau fotoablativă. Temperatura reziduală în țesut este 
mai coborâtă în cazul acestui proces, astfel că şi distrugerile termice sunt mai reduse în 
țesutul înconjurător. 

Ablaţia indusă prin stres Grüneisen poate fi explicată calitativ prin. următoarele 
secvențe ulterioare iradierii laser cu impulsuri scurte. Încălzirea unui strat de țesut la 
suprafața sa frontală generează în acea regiune o undă de stres de compresie (pozitivă), 
dacă energia depozitată nu are timp să se relaxeze din acel volum. Amplitudinea undei de 
stres poate fi calculată cu ajutorul parametrului Griineisen (formula 5.317). Această undă 
de stres va cauza expansiunea dinamică, atât către suprafața frontală, cât şi în direcție 
opusă. Prima componentă va fi reflectată de suprafața frontală datorită neadaptării impe- 
danțelor acustice (impedanța materialului înconjurător este mai mică decât cea a țesu- 
tului), producând o undă de extensie (negativă). Pentru a obţine fotofragmentarea la 
suprafața frontală, în general este necesar ca materialul ce înconjoară țesutul să fie un gaz 
sau vid şi nu un lichid sau un solid. În caz contrar, impedanța materialului înconjurător va 
împiedica dezvoltarea unei unde de extensie cu o amplitudine suficientă. De aici rezultă 
că acest mecanism particular de ablație nu poate fi aplicat în angioplastia laser datorită 
sângelui sau soluţiei saline în contact cu placa de aterom care trebuie îndepărtată. Totuşi, 
această problemă poate fi rezolvată prin utilizarea a două impulsuri laser; înaintea 
impulsului laser de ablaţie se aplică un alt impuls laser, care este absorbit în lichidul din 
fața plăcii pentru a produce o bulă tranzitorie de cavitaţie (vezi $ 5.4.3.3). .. 

Unda de stres de extensie urmează undei de compresie, producând unda de stres 
bipolară caracteristică, observată în măsurătorile de stres la expuneri radiante coborâte 
(vezi § 5.6.2.1), Dacă la o anumită adâncime, stresul de extensie depăşeşte tonicitatea la 
extensie a țesutului (rezistența sa de rupere), atunci țesutul se va fragmenta la acea 
adâncime, producând o nouă suprafață de graniță la care stresul devine zero. Restul 
impulsului de compresie ce se propagă către suprafața frontală va fi reflectat de această 
frontieră nouă, Dacă unda de stres de extensie reflectată va atinge din nou tonicitatea la 
extensie a țesutului, atunci procesul de ablaţie prin stres Grüneisen se va produce din nou. 
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La un moment dat acest criteriu poate să nu mai fie satisfăcut, astfel că o undă reziduală 
de stres de extensie va rămâne în țesut, cu o amplitudine mai mică decât rezistența de 
rupere a țesutului, 

Aşadar, ablația indusă prin stres Grüneisen se realizează când sunt îndeplinite următoa- 
rele condiții: suprafața țesutului este o suprafață liberă (adică impedanța acustică este în 
esenţă zero, ca în cazul aerului); adâncimea de absorbție este mică în comparație cu aria 
expusă; durata impulsului laser este mai scurtă decât timpul de relaxare a stresului; raportul 
între coeficientul Grüneisen şi rezistența la fotofragmentare este suficient de mare. 

Etapele macroscopice asociate procesului de fotofragmentare sunt următoarele: 2) com- 
presia prin încălzire rapidă; b) unda de stres de compresie se transmite în afara volumului 
iradiat; c) reflexia undei de compresie la suprafaţa liberă și transformarea ei în undă de 
extensie; d) unda de extensie se măreşte şi depăşeşte rezistența materialului în anumite 
regiuni; e) materialul se fracturează sau se întinde până la rupere în .acea regiune; f) stra- 
tul fragmentat este ejectat cu moment rezidual. 

Pentru a înţelege relaţiile de bază ce guvernează procesul de ablaţie prin fotofragmen- 
tare, se va presupune un răspuns termoelastic pur al țesutului şi un profil exponențial al 
depozitării energiei laser. Pentru un coeficient de absorbţie 4 mare şi o adâncime z mică 
în țesut, o aproximație rezonabilă este neglijarea împrăștierii radiaţiei laser, astfel că răs- 
punsul termoelastic este dat de ecuaţiile (5.323) sau (5.324). În caz contrar, când împrăş- 
tierea nu este neglijabilă, amplitudinea undei de stres va fi dată de ecuaţia (5.333). În 
ambele cazuri s-a presupus că nu are loc conducția termică pe durata impulsului laser, iar 
căldura este distribuită uniform în volumul iradiat de laser. 

Ecuația (5.329) presupune o ecuaţie de stare Mie-Griineisen, care este aplicabilă 
pentru fazele solidă şi lichidă. La expuneri radiante mai mari la care apare vaporizarea, 
ecuația de stare aproximează din ce în ce mai bine ecuaţia unui gaz ideal odată cu expan- 
siunea vaporilor. La astfel de expuneri radiante mari, ecuaţia (5.329) nu mai este valabilă, 
deoarece schimbarea în fază gazoasă determină un proces de expansiune a materialului 
complet diferit. Presiunea exercitată la interfața solid-lichid de către gazul în expansiune 
tinde să suprime stresul de extensie. Criteriul pentru vaporizare este ca entalpia efectivă 
de ablaţie O [J/g] la suprafața frontală: 

O = —(1/ p)dF Yd = (u, / ph), (5.352) 
(unde F este dată de ecuaţia 5.64) să fie mai mare decât entalpia de vaporizare incipientă 
(de încălzire), O, (dată de 5.114), respectiv entalpia necesară pentru creşterea tempera- 
turii țesutului 'de la valoarea sa ambiantă la temperatura de vaporizare. Astfel, ecuaţia 
(5.329) nu mai este aplicabilă când expunerea radiantă depăşeşte o valoare limită dată de: 
(inap) E= Oa vei (5:353) 

Pentru a converti țesutul în vapori este necesară 'o entalpie suplimentară, Z, (căldura 
latentă de vaporizare), în plus-față de O, (ecuaţia 5.6), astfel că entalpia completă de 
vaporizare (pentru transportul de masă) este Om, adică suma celor două componente. 
Cantitatea L, este în general mare în comparație cu 0,. Numai o fracțiune din materialul 
în care s-a depozitat o densitate de energie pe unitatea de masă cuprinsă între O, şi Z, va 
fi vaporizată. Totuşi, chiar dacă materialul nu este vaporizat, el poate fi expulzat împreu- 
nă cu fracțiunea care a fost vaporizată, depinzând de dinamica procesului. 

În realitate, este necesar un timp finit pentru ca materialele să se fractureze când sunt 
supuse undelor de stres de extensie, Au fost dezvoltate modele care să explice fracturarea 
și care ţin cont de această situaţie complicată; fracturarea poate să fie sau poate să nu fie 
consecința procesului de fotofragmentare la suprafața frontală. ua 

Neglijând această complicaţie pe moment, dacă tonicitatea la extensie a țesutului este 
mai mică decât amplitudinea de vârf a undei de stres de extensie, atunci țesutul va fi 
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fragmentat la momentul şi poziţia din țesut când şi unde stresul de vârf atinge rezistența 
de rupere a țesutului. Astfel, fotofragmentarea are loc când: 
0, >0,: (5.354) 

După ce intervine fotofragmentarea, în funcție de circumstanțe, unda de stres de 
extensie se poate genera din nou, cu o amplitudine care să depăşească tonicitatea la 
extensie a țesutului, astfel că va avea loc fotofragmentarea unui alt strat. Numărul total de 
straturi fragmentate este aproximativ cuprins între raportul oWo, şi dublul său, iar 
adâncimea totală de fragmentare este cuprinsă între una şi câteva adâncimi de absorbție 
optică (1/44). Aceste relaţii pentru numărul de straturi fragmentate şi adâncimea de frag- 
mentare nu sunt în principiu exacte, deoarece o parte din stresul de extensie se va propaga 
dincolo de locul unde are loc fragmentarea, la momentul fiecărei fragmentări şi datorită 


naturii discrete a procesului de fotofragmentare. 
Schematic, procesul de abla- 


Stres de recul ție indusă prin stres Grüneisen 
Presiune termoelastica este ilustrat în figura 5.165 
(Oraevsky et al. 1995b). În vo- 
lumul încălzit de laser cu im- 
pulsuri scurte (până la adânci- 


Presiune 
de recul 


Masâ a g 


ejectata 
VARA Spre mea 1/74) se produce unda de 
încălzit de osciloscop stres termoelastică bipolară. 
Semnal acustic Aceasta contribuie la ejectarea 
Fig. 5.165. Reprezentarea schematică a generării şi unei mase de țesut, care este 
detecţiei undelor de stres induse de iradierea şi ablaţia laser însoțită de presiunea de recul 
(Oraevsky et al. 1995b). şi care se adaugă undei de 


stres. Presiunea de recul dato- 
rită ejectării materialului la iradierea laser modifică semnalul acustic iniţial, prin compen- 
sarea fazei de extensie şi adăugarea unei componente la stresul pozitiv. Semnalul acustic 
poate fi înregistrat de un traductor rapid. 
Integrala pe curba profilului stresului înregistrat la ablaţie de traductorul acustic are 
drept rezultat momentul de recul pe unitatea de arie, AM/A: 


| p4dt=10%-4M. (5.355) 


Factorul 10% intervine datorită faptului că primul termen este exprimat în [bar-cm?:s], iar 
cel de-al doilea în [g:cm/s] (vezi $ 5.4.5.2.4). 

Dingus eż al. (1994) au studiat fotofragmentarea la suprafața frontală într-o soluție 
apoasă de cromat de potasiu (K2CrO4), cu o temperatură inițială de aproximativ 20 °C. 
Iradierea s-a făcut cu un fascicul laser având lungimea de undă 355 nm, diametrul 
spotului de 1,4 mm şi o distribuţie temporală gaussiană, cu durata de 14 ns la jumătate 
din maxim. Diversele etape ale procesului au fost puse în evidenţă prin fotografiere 
rapidă atât sub suprafaţă, cât şi deasupra suprafeţei lichidului. Utilizarea unor ținte lichide 
furnizează informaţii importante despre proces şi pune în evidență unele caracteristici 
care nu sunt observabile în cazul țesuturilor. 

Soluţia apoasă are coeficienţii de absorbție de 50-56 cm? (datorită variațiilor de 
concentrație a K2CrO,) şi pentru expuneri radiante cuprinse între 1,23 şi 1,85 Vem’, 
temperatura la suprafața frontală creşte cu 15-26 °C, Deoarece presiunea vaporilor în 
soluția apoasă este mică la aceste temperaturi, ablaţia materialului observată în aceste 
experienţe nu este determinată de vaporizare. 

Fotografiile au pus în evidenţă următoarea evoluţie a procesului de ablație indusă prin 
stres Grüneisen. La 0,25 us, în lichid se formează mici spaţii goale (bule de cavitație). 
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Acestea cresc substanțial după 0,75 us, iar ejecţia deasupra suprafeței se observă în 
diverse locuri din aria iradiată, ceea ce indică o oarecare neuniformitate spațială în 
intensitatea fasciculului sau a soluției apoase. La momente ulterioare are loc creşterea, fu- 
zionarea şi colapsul golurilor rămase. După 10 us, golurile încep să se apropie de supra- 
faţă. Există de asemenea și o ejecție târzie de lichid, ca rezultat al reacției hidrodinamice 
la momentul de recul indus de picăturile ejectate sau de colapsul bulelor. 

Figura 5.166 ilustrează tabloul mişcării 
suprafeței frontale în timp, cu diferite grade de 
fotofragmentare. Acestea sunt: 

a) numai expansiune termică. Presupunând 
că materialul iradiat prezintă o încălzire expo- 
nențială, dacă nivelul de iradiere este situat sub 
pragul de fotofragmentare, atunci suprafața 
frontală se va deplasa pe o anumită distanță, 
datorită expansiunii termice a materialului; 

b) fotofragmentarea incipientă sau pragul ° 
pentru cavitație. Dacă amplitudinea undei de : în 
stres de extensie este cu puțin mai mare decât Kigjo 166) Repreg enfarea mison 

SIA E suprafeței frontale în funcţie de timp, 
pragul pentru cavitaţie, atunci Va SEVENI foto- pentru a ilustra gradele de fotofragmentare 
fragmentarea, fără a avea loc ejecția de mate- (Dingus er al.1994). 
rial, adică fără ablație. In această situație, su- 
prafața frontală depăşeşte uşor valoarea stabilită de expansiunea termică datorită pro- 
ducerii de goluri. Dacă materialul este un lichid, poate avea loc eventual colapsul golu- 
rilor. Deoarece suprafața liberă rămâne la un stres zero, este necesară o anumită adâncime 
(care depinde de profilul stresului de compresie) pentru ca stresul de extensie să crească 
până la pragul de cavitaţie; 

c) suprafața fotofragmentării. Dacă materialul are o rezistență slabă, golurile vor 
fuziona în centrul regiunii iradiate şi vor produce o fisură (suprafața fotofragmentării). 
Nu există încă material ejectat. Imediat după producerea fisurii, această porțiune de la 
suprafață are asociat un moment, dar insuficient pentru a produce ruperea în jurul 
periferiei, astfel că momentul este cuplat înapoi în volumul țintei; 

d) fotofragmentarea completă. În locurile în care materialul prezintă o rezistență mai 
scăzută, suprafața conține un moment suficient pentru a realiza ruptura de-a lungul 
periferiei, astfel că are loc ejecţia materialului. În funcție de condiţiile locale, materialul 
ejectat poate fi sub formă de straturi, fragmente sau picături. 


Fotofragmentare Vor 


completă A 


Deplasarea 
suprafetei 


Expansiune 
termică 


Spațiu 
extins 
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Timp 


5.6.4.3. Analiză 


Ablaţia indusă prin stres Grüneisen poate fi utilizată în aplicaţii medicale în funcție de 
caracteristicile țesutului şi ale laserului. 

Entalpia de vaporizare incipientă pentru apă este în jur de 260 J/g (depinzând de tem- 
peratura ambiantă), pe când entalpia de vaporizare completă este de aproximativ 2,5 kJ/g. 
După cum s-a arătat în discuția de mai sus şi după cum indică ecuația (5.353), obiectivul 
acestui tip de ablaţie este de a realiza fotofragmentarea şi ejecția țesutului cu iradianțe la 
suprafața frontală considerabil mai mici decât cele care asigură entalpia completă de 
vaporizare sau chiar entalpia de vaporizare incipientă, pentru a minimiza distrugerile 
termice şi mecanice în țesutul înconjurător, ; 

Unda de stres generată prin efectul termoelastic depinde de parametrul Grüneisen. 
Acesta se reduce considerabil în cazul în care materialul prezintă porozitate, chiar într-un 
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e m e a m i ia 


arad redus, De aceea, este imporant ca țesutul să fie menţinut saturat cu apă în timpul 
operaţiei de fotofragmentare pentru a evita porozitatea, Parametrul Grüneisen nu este 
constant, astfel că măsurarea sa experimentală este necesară pentru a determina variația 
în domeniul de interes, 

În funcție de lungimea de undă a laserului, coeficientul de absorbţie optică pentru 
țesuturi, 24, poate varia de la valori mici (sub 1 cm’), până la zeci de mii de cm'!. Pentru 
a favoriza fotofragmentarea, durata impulsului laser, 7, trebuie să fie suficient de scurtă, 
adică produsul 74,7, trebuie să fie mai mic sau egal cu unu (relația 4.72), pentru a men- 
tine factorul de atenuare a stresului, A, (relaţia 4.73), cât mai apropiat de unu. S-ar părea 
că este avantajos să se aleagă un coeficient de absorbţie mare (şi astfel: o durată mică a 
impulsului laser) pentru procesul de fotofragmentare, în vederea micşorării expunerii 
radiante pe impuls şi a minimizării momentului. De asemenea, pentru impulsuri scurte, 
stresul de compresie rezidual va fi atenuat rapid la propagarea prin ţesut datorită disper- 
siei, ceea ce poate reduce distrugerile produse de stres în țesutul adiacent. Totuşi, există 
circumstanțe în care se preferă coeficienţi de absorbţie. coborâţi şi impulsuri laser mai 
lungi. De exemplu, la expuneri radiante mari şi/sau frecvenţe, de repetiţie ridicate ale im- 
pulsurilor laser ar putea interveni blocarea căii de iradiere datorită fragmentelor expulzate 
de impulsurile anterioare sau datorită străpungerii dielectrice a aerosolilor. De aceea, se 
impun limitări ale acestor parametri laser sau proceduri speciale de manipulare a gazelor 
deasupra regiunii de țesut care este iradiată. 

Rezistenţa la fotofragmentare a țesutului reprezintă probabil parametrul cu cea mai 
mare incertitudine şi poate fi factorul,determinant pentru aplicarea acestui tip de ablaţie 
laser în medicină. Rezistenţa la fotofragmentare a apei, rezultantă din măsurători ale 
tensiunii de suprafaţă şi ale vâscozităţii, este cuprinsă între 2 şi 20 bari, cu o dependență 
cunoscută de viteza de tensionare. În general, rezistența la fotofragmentare a unui mate- 
rial depinde de viteza de tensionare şi de temperatură, Această complicaţie potenţială, 
care poate avea consecințe practice în aplicaţiile medicale, trebuie avută în vedere la 
interpretarea datelor experimentale. 

Rezistența la fotofragmentare a apei impune o limită inferioară pentru rezistenţa la 
fotofragmentare a țesuturilor. Pentru țesuturile moi, legăturile între celule şi fibre nu sunt 
rezistente, astfel că se poate considera că în anumite.regiuni şi pe anumite direcţii, rezis- 
tența la fotofragmentare a țesutului nu este cu mult mai.mare decât cea a apei. De aseme- 
nea, pare plauzibil că fotodescompunerea poate. reduce rezistența la fotofragmentare, 
astfel că o combinaţie între fotofragmentare. şi fotodescompunere poate. fi eficientă. Cu 
alte cuvinte, ar putea fi eficientă utilizarea laserilor cu lungimi de undă scurte pentru 
fotofragmentare. 

În experiențele de iradiere a corneei cu laserul KrF efectuate de Dyer şi Al-Dhahir 
(1990) şi prezentate în $ 5.6.2.3.1 s-a determinat un coeficient de absorbţie de 330 em” şi 
un prag de ablaţie de 150 mJ/cm?, pentru care amplitudinea; stresului este de 22 bari 
(figura 5.153). Introducând aceste date în ecuaţia (5.352), rezultă o densitate de energie la 
pragul de ablaţie de numai 50 J/g, care corespunde unei creşteri de temperatură de aproxi- 
mativ 12 °C (formula 5.114), mult mai mică decât pragul pentru ablaţie fototermică. 
Astfel, pe baza acestor experienţe, rezultă că fotofragmentarea este mecanismul de ablatie 
și că rezistenţa la fotofragmentare a corneei este de aproximativ 20 bari. 

Pentru straturi fotofragmentate, foarte subțiri, fiecare dintre ele se va desprinde din 
masa țesutului fără distrugeri importante în țesutul înconjurător. Totuşi, în cazul unor 
adâncimi de absorbţie mari în țesuturile moi, pe aşteptăm la o grosime a stratului foto- 
fragmentat de câteva zeci de micrometri, care ar putea fi prea mare pentru a se desprinde 
lin în jurul periferiei. Cu impulsuri laser multiple în succesiune rapidă, primul impuls va - 
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produce un plan de fotofragmentare, iar impulsul următor va produce un plan de 
fotofragmentare intermediar în stratul fotofragimentat anterior (datorită reflexiei undei de 
stres la planul de fotofragmentare), până când în final stratul este erodat complet. Desi- 
gur, aceasta nu este o abordare dorită, deoarece produce margini rugoase şi plane de foto- 
fragmentare la adâncimi mai mari. 

Deşi fotofragmentarea intervine în cazul laserului cu KrF la iradierea corneei, totuşi, 
adâncimea de absorbţie mare pare a fi un dezavantaj. Adâncimea de absorbție este mult 
mai mică pentru laserul cu ArF. Dacă durata impulsului laserului cu ArF ar putea fi redu- 
să de la valoarea actuală de 10-20 ns la aproximativ 1 ns (timpul de confinare a stresului, 
dat de relația 4.72 este de 2,5 ns pentru un coeficient de absorbție de 2 700 cm” - vezi 
tabelul 4 2), atunci fotofragmentarea se va produce la o expunere radiantă peste 50 mJ/cm” 
(vezi $ 5.6.2.3.1) şi va facilita mecanismul de ablaţie laser la această lungime de undă, 
Selectând un laser cu durata impulsului scurtă şi cu o lungime de undă pentru care 
coeficientul de absorbţie este mare, iar generarea de căldură nu este întârziată de timpii 
de relaxare ai stărilor excitate prin absorbție fotochimică, atunci ablaţia va fi obținută cu 
fotofragmentare la expuneri radiante şi temperaturi mai coborâte decât se realizează în 
prezent cu laserii ArF. De exemplu, ablația corneei se poate obține prin fotofragmentare cu 
un impuls laser având durata de 1 ns la lungimea de undă de 3 um, unde coeficientul de 
absorbție al apei este maxim. Ajustând lungimea de undă şi durata impulsului față de vârful 
de absorbție al apei lângă 3 um, se pot realiza condiții optime de ablaţie (vezi $ 5.6.2.3.4 
pentru ablaţia ţesuturilor moi cu laserul Er: YAG). Laserul ideal care să îndeplinească aceste 
condiții ar putea fi laserul cu electroni liberi; el poate funcţiona la această lungime de undă 
(vezi $ 2.4.20) şi poate emite impulsuri foarte scurte la frecvenţe de repetiţie mari. 

În concluzie, pentru a beneficia de avantajele procesului de fotofragmentare, durata 
| impulsului laser trebuie să fie mai mică decât timpul de confinare a stresului. În aceste 
condiţii va interveni fotofragmentarea la expuneri radiante cu mult mai coborâte față de 
ele necesare pentru vaporizarea termică. Fotofragmentarea poate fi un mecanism eficient 
“pentru ablația țesuturilor în aplicații medicale, distrugerile termice ale țesutului înconjură- 
“tor putând fi reduse cu acest proces. De exemplu, dacă "> 0,15 şi o, < 50 bari, iar impul- 
'surile laser sunt scurte pentru a realiza fotofragmentarea, este posibilă reducerea substan- 
“țială a creşterii reziduale de temperatură î în țesut în comparație cu cea asociată în prezent 
tehnicilor de ablaţie a corneei cu Jaserii ATF, cu durata impulsurilor de 10-20 ns şi expu- 
neri radiante de peste 100 mJ/cm?. De asemenea, lucrând puţin peste pragul de fotofrag- 
mentare şi cu impulsuri scurte, unda de compresie transmisă țesutului poate fi limitată nu 
cu mult peste, valoarea absolută a rezistenței de fotofragmentare la extensie, cauzând 


astfel o atenuare rapidă la propagarea sa prin țesut. Aceasta va reduce şi mai mult distru- 
gerile î în țesutul înconjurător, piy 


5.6.5, Cavitaţie indusă cu laserul 


Interacția radiaţiei laser cu mediile lichide depinde în mod critic de Caracteristicile de 
absorbție la lungimea de undă particulară ă radiației utilizate. În cazul apei şi a laserilor 
care emit în infraroșu mijlociu, radiaţia laser este absorbită putemie într-un strat super- 
ficial de la suprafajă, dând naştere gonerării vapide a undelor acustice în lichid prin inter- 
mediul mecanismelor termoelastice şi a văporizării. De asemenea, dacă lichidul. este ini- 
fial transparent la lungimea de undă a laserului (de exemplu apa pentru 1,06 um, lungi- 
mea de undă a laserului cu Nd:YAG), străpungerea dielectrică şi formarea, plasmei 
iniţiază o interacţie violentă localizată, cu producerea de unde acustice sferice. 

ncălzirea rapidă și străpungerea într-un volum mic de lichid în apropierea focarului 
unei lentile convergente sau a unei fibre optice conduce la formarea unei cavități cu 
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vapori la temperatură ridicată, numită bulă de cavitaţie. Propietăţile bulelor generate de 
laser, proces care este numit cavitație optică, sunt similare cu cele ale bulelor formate 
prin acţiuni pur mecanice în lichide, ca de exemplu în jurul palelor elicelor sau turbinelor 
(Ward şi Emmony 1991). Prezentarea detaliată a teoriei şi rezultatelor experimentale 
obținute în domeniul fenomenelor de cavitaţie şi a dinamicii bulelor poate fi găsită în 
cărțile recent publicate de Young (1989), Brennen (1995) şi Blake er al. (1994). 
Bulele de cavitaţie pot fi împărțite în două tipuri caracteristice diferite: cavităţi for- 
“mate de forţe acționând din exterior şi cavități formate de forțe acţionând din interior 
(Dingus et al. 1994). Este important să se facă distincţia între aceste două categorii, dato- 
rită diferenţelor care există între ele. Bulele produse de forțe acţionând din exterior apar 
în regiuni cu stres de extensie şi sunt asociate cu fotofragmentarea indusă de laser la 
suprafaţa frontală, cu cavitaţia în jurul palelor elicelor sau cu undele acustice staționare. 
Bulele formate de forțele ce acționează din interior sunt rezultatul expansiunii vaporilor 
ca urmare a depozitării localizate a energiei cum este cazul străpungerii optice în focarul 
fasciculului laser sau depozitarea energiei laser la o suprafață internă opacă. Bule de acest 
din urmă tip pot de asemenea să apară ca reacţie la momentul transmis materialului de 
ablaţia la suprafața unui lichid sau de căderea unei mase într-un bazin cu lichid. 

Procesul de cavitaţie este în general dinamic, implicând nucleaţia, creşterea şi colap- 
sul bulelor, care poate fi urmat de generarea unei noi bule, de dimensiuni mai mici. Pro- 
cesul de nucleaţie este important pentru tipul de bule formate de forţele ce acționează din 
exterior, dar este o chestiune discutabilă pentru bulele formate de forțele ce acționează 
din interior, deoarece cavitățile se produc în punctele particulare unde se aplică forțele. 

Caracteristicile celor două tipuri de cavităţi sunt prezentate în continuare. 

a) Cavităţi produse de forțe ce acţionează din exterior. După cum s-a arătat în cazul 
fotofragmentării, tensiunea intrâdusă în materiale cauzează deschiderea unor goluri în 
locurile cu neomogenităţi, care joacă rolul de puncte de nucleație. Presiunea în aceste 
cavităţi trebuie să fie mai mică sau egală cu presiunea de vapori, iar temperatura în mate- 
rial este în general coborâtă în comparaţie cu punctul de fierbere, astfel că presiunea în 
interiorul bulei este aproape nulă. Astfel, pentru fotofragmentarea la suprafața frontală, 
când se formează cavitățile, ele devin noi frontiere cu presiune zero în material. Aceste 
puncte de frontieră produc reflexii la trecerea undei de extensie rămase, rezultând o redu- 
cere medie a amplitudinii undei de extensie şi un increment al momentului către suprafața 
frontală a materialului. Dacă materialul nu este ejectat, atunci momentul net trebuie să fie 
nul. Astfel, aria undei de extensie (în timp) trebuie să fie egală cu aria undei de compre- 
sie, atunci când este mediată în oricare plan din material. Deoarece unda de extensie este 
redusă în amplitudine, ea trebuie să se lungească în timp pentru a conserva aria. 

Unda de extensie continuă să se propage în material, creând noi cavități şi continuă să 
se micşoreze în amplitudine. În funcţie de condiţiile locale, unda de extensie poate 
călători cu mult peste adâncimea de absorbţie a laserului înainte ca amplitudinea să se 
reducă sub valoarea de prag pentru cavitație. Aceasta explică de ce cavitaţia a fost 
observată la adâncimi mult mai mari decât adâncimea de absorbţie optică (Paltauf er al. 
1992). Între timp, restul undei de stres (extinsă în timp datorită producerii de cavităţi) şi 
momentul asociat asigură o forță de întârziere ce determină nucleaţia continuă şi creşterea 
cavităţilor, Nucleaţia şi creşterea cavităţilor continuă până când stresul aplicat egalează 
rezistența materialului (sau până când materialul se fragmentează). Deformarea materia- 
Jului afectează atât rezistenţa sa, cât și unda de stres dezvoltată, Tensiunea de suprafată a 
lichidelor cauzează o forţă rezistivă împotriva creşterii cavităţilor, în plus faţă de presiu- 
nea ambiantă, 

Rata cu care are loc colapsul cavităților în lichide este dependentă de rata cu care 
stresul de extensie este atenuat în materialul ce înconjoară cavitatea, care poate fi destul 
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„de lentă. Cu excepția revenirii elastice, colapsul cavităţii nu are loc în solide, datorită 
deformării permanente a cavităților. De asemenea, pentru fotofragmentarea completă, 
când materialul este îndepărtat, cavitățile nu suferă colapsul, datorită ejectării materialu- 
lui. Totuşi, în lichide, reacția la momentul ejecției poate genera cavități produse de forțe 
ce acționează din exterior, care apoi pot să se stingă prin colaps. Chiar şi când lichidul 
este ejectat prin fotofragmentare, există multe cavități la adâncimi mai mari, care pot fu- 
ziona şi suferi colapsul; acest colaps poate conduce la ejecția de material. 

Forma cavităților şi viteza de mişcare a lor pe durata colapsului sunt influențate de 
frontierele apropiate, care pot conduce la colapsul asimetric şi care pot cauza generarea 
de jeturi distructive semnificative (de exemplu distrugerea palelor elicelor navale indusă 
de cavitație). Pe de altă parte, colapsul complet al cavităţilor simetrice poate produce 
temperaturi şi presiuni locale foarte ridicate, care, la rândul lor, produc unde de şoc şi 
emisia de radiaţie, ca în cazul sonoluminiscenței (datorită temperaturilor înalte) (Barber şi 
Putterman 1992). 

b) Cavităţi produse de forțe ce acţionează din interior. Spre deosebire de cavitățile 
descrise mai sus, cavitățile produse de forțe ce acționează din interior sunt generate de 
presiunea înaltă a vaporilor într-un punct localizat unde este depozitată energia. Ca şi în 
cazul precedent, creşterea cavităţilor continuă până când stresul aplicat egalează rezis- 
tența materialului. Rezistența la expansiunea bulei este cauzată de inerția şi de rezistența 
materialului. Creşterea poate fi atât de rapidă, încât o cantitate semnificativă din energie 
este consumată în accelerarea masei ce înconjoară cavitatea, iar energia cinetică aplicată 
masei înconjurătoare provoacă generarea unei unde de şoc. 3 

Pe de altă parte, dacă durata impulsului laser este suficient de lungă pentru ca energia 
| să fie depozitată relativ lent, atunci numai o fracție. redusă din energia laser poate fi 
transformată în energie cinetică şi în undă de şoc asociată. În plus, este posibil schimbul 
foarte rapid al energiei prin condensarea şi evaporarea vaporilor fierbinți din cavitate la 
pereții relativ reci ai bulei (Dingus 1992). Dacă sunt implicate și specii moleculare dife- 
tite, atunci procesele chimice rapide pot fi de asemenea importante în acest schimb de 
rgie. În funcție de cantitatea de vapori rămasă în cavitate în timpul colapsului şi de alți 
ori, colapsul în lichide poate fi oprit de presiunea gazului în cavitate, spre deosebire 
avitățile produse de forțe ce acționează din exterior, care au în interiorul lor o presiu- 
pa de zero. 

mod similar cu cazul precedent, forma cavităților şi viteza de mişcare în timpul 
colapsului sunt influențate de frontierele apropiate, care conduc la un colaps asimetric şi 
la formarea de jeturi distrugătoare, după cum s-a observat în experienţele cu laseri (Vogel 
et al. 1989, Vogel'et al. 1990, van Leeuwen et al, 1993b). De asemenea, dacă presiunea 
gazului în cavitate nu determină sfârşitul colapsului prea devreme, atunci colapsul 
complet al cavităţilor simetrice poate produce temperaturi şi presiuni locale înalte, care 
pot genera unde de şoc. În urma colapsului, pot avea loc una sau mai multe reveniri ale 
bulelor de cavitaţie, cu colapsul lor ulterior. 

Când se consideră efectele cavităţilor produse de forțe ce acționează din interior şi 
care sunt induse de laseri asupra țesutului înconjurător (evenimente care sunt numite 
generic procese de explozie termică), este important să se distingă dacă efectele sunt 
cauzate în principal de o undă de şoc iniţială, de expansiunea bulei ce produce deforma- 
rea structurală a. materialului înconjurător, de jetul generat în timpul colapsului, sau de 
unda de şoc generată la colaps, Fiecare dintre acestea produce efecte destul de diferite. 

Un alt tip de cavitate produsă de forţe ce acționează din interior se formează în lichide 
ca o reacţie la momentul ce acționează într-o regiune localizată. Această cavitate poate fi 
generată fie de impactul unei mase în lichid, fie de ejecția materialului ablat. În ambele 
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cazuri are loc mișcarea hidrodinamică a lichidului, care include în general producerea unui 
crater şi care se poate închide într-o cavitate şi poate genera împroşcarea lichidului înapoi. 
Când se formează o bulă de cavitaţie într-un volum mare. de lichid prin acțiunea 
radiaţiei unui fascicul laser focalizat, presiunea inițială a conţinutului său, care este 
format din lichid vaporizat şi o cantitate relativ mică de gaz care nu este condensabil şi 
care a fost dizolvat anterior, este mult mai mare decât presiunea ambiantă a lichidului. În 
primele momente după formarea sa, bula se expandează cu viteze mult inai mari decât 
viteza sunetului în lichide. Mişcarea lichidului în vecinătatea imediată a cavității se 
manifestă ca o undă de şoc sferică care se transmite în exteriorul bulei, După o distanţă 
mică (< 100 um), viteza undei se micşorează și atinge viteza sunetului, continuând să se 
propage ca.o undă acustică normală (Vogel er a/. 1986). Dacă volumul bulei se măreşte 
în plus, vaporii încep să se condenseze pe pereții bulei şi presiunea vaporilor se reduce 
gradual până se atinge presiunea vaporilor saturați din lichid. Astfel, presiunea în interio- 
rul bulei este menţinută la această valoare de evaporarea lichidului într-o direcţie opusă. 

În cazul în care presiunea vaporilor este mult mai coborâtă decât presiunea ambiantă a 
lichidului înconjurător, mişcarea exterioară a pereților bulei se reduce la zero şi cavitatea 
începe să se contracte simetric (implozia bulei). Pe durata micşorării bulei, se poate 
atinge un punct în care rata de condensare nu este suficient de mare pentru a compensa 
reducerea volumului, astfel că temperatura şi presiunea vaporilor cresc violent. Aceasta 
conduce la formarea unei regiuni de lichid puternic comprimat în zona cavității, fenomen 
prezis mai întâi de Rayleigh (1917) pentru o cavitate goală într-un lichid incompresibi!. 

Ca urmare a presiunii foarte mari din interiorul bulei, direcția de mişcare a pereților 
cavităţii se inversează din nou, dând naştere unei alte expansiuni simetrice rapide şi 
formarea celei de-a doua unde sferice de compresie. Această undă, care este suprapusă 
inițial în zona de înaltă presiune din jurul bulei, conține o parte din energia potențială 
inițială a vaporilor din cavitate ca energie pur acustică, iar o altă parte este pierdută prin 
mecanisme secundare, ca de exemplu transferul căldurii. Prin urmare, datorită reducerii 
energiei potenţiale, bula se expandează din nou numai până la o fracțiune din mărimea 
primului maxim, după care se contractă din nou într-o manieră similară. Acest proces de 
oscilație radială a pereților bulei se repetă până când întreagă energie rămasă este 
pierdută în lichid‘ şi se atinge o condiţie de echilibru. 

Cavitaţia joacă un rol important în multe aplicaţii tehnice, ca de exemplu sonochimia, 
chirurgia laser în câmpuri umede, camerele cu bule şi curățirea cu ultrasunete. Formarea 
şi colapsul bulelor de cavitație în lichide au fost studiâte în' detaliu, deoarece ăceste 
cavități mici sunt responsabile pentru 'distrugerele- elicelor marine. Odată cu dezvoltarea 
Jaserilor, s-a reuşit generarea în lichide transparente a unor bule de cavitație singulare şi 
bine definite, care pot fi studiate cu mai multă uşurinţă. 

Datorită efectelor de eroziune a bulelor de cavitație în apropierea suprafețelor solide, 
au fost- realizate asupra acestui subiect. numeroase. studii teoretice şi experimentale 
(Lauterborn şi Bolle 1975, Tomita şi Shima 1986, Vogel er al. 1989, Pomita şi Shima 
1990b), Ward şi Eminony (1991) au arătat că oscilaţia radială a bulelor produse de laser 
suferă. modificări semnificative în. condiții particulare. Pe durata fazei primului colaps, 
regiunea cu lichid comprimat asociată cu mişcarea spre interior a lichidului înconjurător 
este concentrată în jurul unui punct adiacent peretelui bulei, care este cel mai îndepărtat 
de frontiera rigidă, Aceasta ciizează ca un jet cu lichid, având o viteză mare (100 m/s) 
(Vogel şi Lauterborn 1988b), să fie împroşcat dinspre bulă cătra peretele frontierei, rea- 
lizându»se o migrare ulterioară a cavițăţii către frontivra solidă, De aceea, rezvită un grad 
de asfericitate în-forma bulei care se expandează din nou. În funcţie de distanța cavităţii 
oscilante față de suprafaţa rigidă, o combinaţie de acțiuni ale jetului de lichid şi a undelor 
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acustice emise pot cauza distrugeri ample datorită cavitaţiei. 
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In cazul în care întreaga energie laser este depozitată în apă înainte de a începe expan- 
siunea bulei de cavitație, atunci sursa de căldură poate fi considerată un impuls scurt, iar 
bula se expandează într-o formă aproape sferică, perturbată numai de fibra optică prin 
care se transmite radiația laser în lichid. Dacă expansiunea bulei începe încă pe durata 
depozitării energiei laser, se dezvoltă un front de ablaţie, rezultând o cavitate cu vapori de 
formă alungită (pară sau trabuc). Bula de cavitație are un timp de viaţă finit şi la colapsul 
e! este emisă o undă de presiune (Asshauer er al. 1994a, Frenz et al, 1994, Jansen er al. 
1996b, Pratisto eż al. 1995). Amplitudinea undei de presiune produsă la colapsul bulei 
depinde de iradianța laser utilizată, precum şi de mărimea şi geometria bulei de cavitaţie, 
putând atinge câteva sute de bari chiar pentru parametrii laserilor utilizați în aplicaţii 
clinice. Cu cât bula oste mai sferică, cu atât unda de presiune va fi mai intensă. O undă de 
presiune este generată şi în procesul de formare a bulei, amplitudinea ei fiind proporțio- 
nală cu jradianţa impulsului laser. 

în funcție de durata și lungimea de undă a radiaţiei laser, se pot distinge trei procese 
de formare a bulelor de cavitație în lichide (Frenz-et al. 1996b): 

a) vaporizarea explozivă a lichidului, produsă de încălzirea directă. rapidă, ca în cazul 
radiaţiei laserilor din infraroşu, care este absorbită puternic de apă (Pratisto ez al. 1995). 
Formarea unei bule, de cavitaţie la capătul unei fibre, imersate. (în lichid sau în tesut) a 
trezit interesul comunității ştiinţifice, deoarece, această bulă: cu vapori este folosită în 
aplicaţii medicaie pentru a transmite radiaţia laser IR prin apă (van Leeuwen er a/..1991b, 
Ith.et al, 1994). Acest lucru este posibil deoarece vaporii, spre deosebire de apă, au. un 
coeficient de absorbţie coborât în IR. Absocbţia radiației din IR. de către vaparii de apă 
este cu aproximativ trei ordine de mărime, nai mică faţă de apa lichidă (Ith:et al. 1994, 
Paltauf et al. 1996b). În contextul particular al procedurilor de ablaţie, laser, producerea 
bulelor de cavitaţie poartă numele de efect Moses, deoarece permite transmiterea energiei 
laser pe distanțe mult mai mari în licnide fată de adâncimea de. penetrare, optică. (1/74), 
prin deschiderea unui canal în lichid, ce conține vapori (Asshauer et al. 1994b). Utilizând 
acest efect, țesutul poate fi ablat cu radiația laserilor-din IR în mediu lichid- chiar şi prin 
proceduri fără contact, ca de exemplu în ortopedie; angioplastie, oftalmologie sau litotri- 
ție: Totuşi, lichidul care înconjoară zona iradiată produce o situație: de confinare. Vaporii 
şi gazele produse în procesul de ablaţie nu se pot Pg pana fără a îndepărta lichidul, spre 
deosebire, de ablaţia la o suprafață liberă; 

b) cavitaţia indusă de unda de stres de extensie Şi fotofragmentarea ulterioară (adică 
ejecția materialului dacă amplitudinea stresului de extensie depăşeşte rezistența la exten- 
sie a materialului) se produc de obicei când o undă de compresie; este reflectată la o: fron- 
tieră cu impedanță neadaptată. Fotofagmentarea nu constituie numai, un motiv de distru- 
gere prin eroziune a suprafeței, dai ea reprezintă şi un mecanism important de ablaţie. 
Deoarece pragul de. fracturare a materialelvr este mult, mai coborât pentru, stresul de 
extensie faţă de stresul de corspresie, capătă o importanță deosebită aplicarea unor impul- 
suri laser scurte prin intermediul fibrelor optice în mediu lichid. Rezistența mecanică a 
țesutului poate fi mieşorată drastic de stresul de extensie generat la vârful fibrei în contact 
direct cu țesutul. Acest proces mecanic poate; explica de ce pragul de ablaţie a țesuturilor 
determinat experimental este cu aproape un ordin de mărime mai coborât decât densitatea 
de energie calculată teoretic pentru vaporizare. (Albagli er al, 1994a). Mai, mult. modifi- 
carea proprietăților mecanice ale țesuturilor și deci distrugerile mecanice induse în țesut 
pot afecta un yolum mult mai. mare decât cel determinat de adâncimea de penetrare optică 
a radiației; i 

ç) cavitaţia indusă de plasmă este, ooţinută când un impuls laser de mare putere şi 
durat scurtă (mai mică de câteva nanos secunde) este focalizat în volumul unui lichid 
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transparent, producându-se străpungerea optică la talia fasciculului, datorită câmpului 
electric de mare intensitate. Plasma, creată în condiţii de temperatură şi presiune ridicate, 
se expandează inițial cu viteză supersonică, emițând o undă de şoc, care indică transfor- 
marea energiei optice în energie mecanică. În plus, vaporizarea apei formează o bulă de 
cavitaţie ce se extinde rapid (Vogel et al. 19943). 

Indiferent de mecanismul de formare, colapsul bulei de cavitație generează o undă de 
presiune puternică, cu o amplitudine până la câţiva kbari, care poate avea efecte distruc- 
tive extrem de puternice. Când impulsul laser este aplicat în țesut, bula cu vapori se 
expandează între straturile de țesut (van Leeuwen et al. 1992), cauzând disecții cu dimen- 
siuni corespunzătoare diametrului bulei. Dacă impulsul laser este aplicat în lumenul 
arterial, bula poate produce dilatarea pe durată scurtă (microsecunde) şi necroza arterei. 
Implozia ulterioară a bulei poate provoca rupturi în lamina elastică internă şi poate crea 
disecții în media (van Leeuwen et al. 1993c). Astfel, folosirea laserilor în impulsuri în 
locul laserilor în undă continuă reduce extinderea distrugerilor termice, dar, datorită ex- 
pansiunii rapide şi a imploziei bulelor cu vapori, induce distrugeri mecanice extinse, care 
depăşesc cu mult distrugerile termice. De aceea, cunoaşterea mecanismului de formare a 
bulelor poate ajuta la găsirea unei strategii care să reducă dimensiunile bulelor şi distru- 
gerile mecanice asociate. 

Din punct de vedere fizic, se pot distinge trei grupuri de aplicaţii, în conformitate cu 
interacția laser-ţesut în diferite medii ambiante: ablaţia sau coagularea țesutului în aer; 
fibra optică poziționată deasupra suprafeței țesutului în mediu lichid, impulsurile laser 
fiind transmise prin lichid către suprafața țesutului; vârful fibrei optice este introdus în 
țesutul moale, iar impulsurile laser sunt aplicate când vârful fibrei este complet înconjurat 

de țesut. Prima aplicaţie a fost tratată în detaliu anterior ($ 5.4), iar celelalte două aplicații 
vor fi prezentate în continuare. 


5.6.5.1. Mecanismul de formare a bulei 


Pentru început să analizăm mecanismul de formare a bulei de cavitaţie în apă, când, 
radiația laser este transmisă printr-o fibră optică (Asshauer er al. 1997). În cazul laserului cu 
Ho:YAG, la energii ale impulsului pentru care se realizează ablaţia țesutului (expunerea 
radiantă > 30 J/cm?), bula cu vapori începe să se formeze la vârful fibrei după aproximativ 
10-100 ps de la începutul impulsului laser, în funcţie de expunerea radiantă utilizată 
(Asshauer et al. 1995, Könz et al. 1995b). Mecanismul de formare a bulei a fost descris ca 
vaporizarea explozivă a unui volum de apă inițial supraîncălzit (Asshauer er al. 1994a). 

Pragul observat de formare a bulei implică temperaturi ce depăşesc 100 °C înainte de 
formare bulei, adică supraîncălzirea stratului de țesut sau apă din apropierea vârfului 
fibrei. Bula creşte la dimensiunea sa maximă în aproximativ 200-300 us, înainte de a 
avea loc colapsul ei (van Leeuwen er al. 1991b). 

Cavitaţia în țesut este un proces mai complex decât cel în apă. Extensia maximă a 
bulei în țesut este rezultatul competiţiei între câteva efecte, în principal rezistența meca- 
nică și transferul energiei termice prin frontiera bulei (conducția căldurii şi condensarea). 

Dimensiunea maximă a bulei depinde de energia şi durata impulsului laser. Interesant 
de remarcat, dimensiunea maximă a bulelor formate în apă este mai mică decât cea a 
bulelor produse în geluri cu conținut de 95 % apă, În consecință, bulele formate în aceste 
geluri durează mai mult decât bulele formate în apă, 

Odată cu depozitarea unei cantităţi suficiente de energie pentru a iniția vaporizarea, 
radiaţia laser este transmisă prin bula în expansiune şi este absorbită la peretele opus al 
bulei. Impulsurile laser mai lungi (> 100 us), cu expuneri radiante care depăşesc de 
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5-7 ori pragul de ablaţie, produc bule în formă de pară sau chiar în formă de canal, ca 
rezultat al procesului de vaporizare continuă ce are loc după inițierea formării bulei 
(Asshauer er al. 19943). 

Dimpotrivă, impulsurile scurte (< 1 us) produc întotdeauna o bulă sferică, deoarece 
întreaga energie este depozitată în apa lichidă înainte de formarea bulei şi astfel procesul 
hidrodinamic de expansiune şi colaps al bulei nu interferează cu depozitarea energiei 
laser (Rink er al. 1992b, Jansen er al. 1996b). Indiferent de mecanismul de formare a 
bulelor, dinamica colapsului bulelor de cavitație generate cu impulsuri laser lungi este 
similară cu cea a bulelor create prin cavitaţie indusă cu impulsuri laser scurte, atâta timp 
cât bulele nu suferă colapsul înainte de terminarea impulsului laser. Energia înmagazinată 
în bula de cavitaţie este convertită parțial în energie acustică la colapsul bulei, rezultând 
emisia unui impuls de presiune. 

Principalul impuls de presiune apare la 
primul colaps al bulei de cavitație, după 
câteva sute de us după ce a început iradierea 
laser (figura 5.167). Acest impuls este urmat 
de impulsuri de presiune mai slabe, asociate 
cu colapsul bulelor formate ulterior la locul 
primului. colaps. La începutul impulsului 

laser se observă numai un impuls de presiu- 
ne slab (sub 5 bari, după circa 75 us de la 
începutul impulsului laser). 

Formarea bulei începe la 30 us după 
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ea de 120 bari. Aceasta corespunde unei 
siuni de peste 1000 bari la distanțe mai 
mici de 0,5 mm față de centrul bulei, dacă se 
presupune o dependență 1/7 a amplitudinii 
presiunii în funcție de distanța față de centrul 
colapsului. Al doilea colaps al bulei gene- 
rează la 640 us o presiune de vârf de 40 bari. 
Expunerea radiantă de prag pentru gene- 
_ Tarea bulelor de cavitație cu laserul Ho:YAG 


Fig. 5.167. Evoluţia în timp a impulsurilor de 
presiune induse de impulsuri laser cu energia 
de 480 mJ (expunerea radiantă 170 J/cm?) la 
distanţa de 3 mm în: (a) gel de poliacrilamidă 
(PAA) cu conţinut de 80 % apă; (b) apă 
deionizată; (c) profilul temporal a! impulsului 
laserului cu Ho:YAG, cu durata de 180 us la 
jumătate din maxim (Asshauer et al. 1997). 


a fost măsurată ca fiind 40 J/cm? (Asshauer et al. 1994b). Deoarece interacția dintre 
radiaţia laserului cu holmiu şi apă este dominată de absorbţie şi deci este aplicabilă legea 
Lambert-Beer, densitatea de energie absorbită pe unitatea de volum este Ens = - d/dz 
[F(2)] = H4aF(2), unde F(z) este dată de ecuaţia (5.64) (vezi şi ecuaţia 5.73). Cu un 
coeficient de absorbţie de 25 cm”! și o expunere radiantă de prag Fp(0) = 40 J/cm’, 
densitatea de energie absorbită de apă direct la capătul fibrei este Ea = | 000 J/em:. 
Această valoare este de trei ori mai mare decât densitatea de energie necesară pentru 
încălzirea apei de la 20 °C la 100°C (335 J/cm’), dar mai puţin de jumătate din densitatea 
de energie necesara pentru vaporizarea apei (~ 2,6 kJ/cm°). Interpretarea fizică a acestei 
observaţii constă în aceea că numai o parte din energia depozitată în apă peste prag este 
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utilizată pentru vaporizare, restul fiind înmagazinată sub formă de căldură latentă, care 
este consumată prin difuzia căldurii şi convecție forțată, odată ce are loc formarea bulei. 

Mărind expunerea radiantă şi observând forma bulei după o întârziere fixă de 300 us s-au 
remarcat următoarele. La 52 J/cm:, bula are o formă aproape sferică. Peste 118 J/cm2, 
geometria bulei începe să fie mai puțin sferică. Pentru expuneri radiante mai mari, bula are o 
formă din ce în ce mai alungită. Mărind şi mai mult expunerea radiantă (477 J/cm?), 
dinamica bulei devine parțial haotică, rezultând efecte diferite de la impuls la impuls, chiar 
dacă parametrii laserului sunt menținuți constanți. În acest regim, unele bule se pot diviza în 
două sau chiar trei părți. Colapsul acestora are loc imediat după terminarca impulsului laser, 
impulsurile de presiune fiind slabe, de numai 20-40 bari. Dinamica haotică a bulelor în 
acest regim face ca riscu! distrugerilor mecanice să fie dificil de controlat. 

Geometria bulei joacă un rol important asupra generării presiunii la colaps. Crescând 
expunerea radiantă, forma bulei deviază de la simetria sferică spre o formă de pară din ce 
în ce mai alungită. În gelurile mai rigide, bulele devin de asemenea alungite, cu forme 
mai complexe decât în apă. În consecință, se observă o micşorare semnificativă a ampli- 
tudinii presiunii, datorită asimetriei bulelor. Acest lucru este de aşteptat şi în țesuturile 
reale, cu omogenitate mult mai mică, ce prezintă diferite interfețe (ca în cazul peretelui 
arterial), fiind induse bule cu asimetrii şi mai mari şi deci rezultând impulsuri de presiune 
ceva mai reduse. 

Rezultatele experimentale sugerează că mecanismul de formare a bulelor cu laserul cu 
holmiu este caracterizat de două faze (Asshauer er al. 1994a). Prima fază este determinată 
de supraîncălzirea inițială a volumului de apă adiacent capătului fibrei. Odată ce a început 
vaporizarea într-un anumit loc, intervine o schimbare de fază rapidă în întreg volumul 
supraîncălzit. Aceasta conduce la o expansiune izotropă rapidă a bulei. Procesul de 
expansiune este însoțit de o răcire puternică a vaporilor, care inversează mişcarea perete- 
lui bulei şi induce colapsul bulei. Pentru expuneri radiante cu mult peste pragul de forma- 
re a bulei, urmează o a doua fază. Odată ce cavitatea cu vapori este deja formată, încălzi- 
rea suplimentară a apei până la o stare supraîncălzită nu mai este posibilă. Astfel, cea de a 
doua fază este dominată de vaporizarea continuă a apei, la peretele bulei opus capătului 
fibrei şi este caracterizată de propagarea unui front de vaporizare, depinzând de iradianța 
laser. În final se formează o bulă sub formă de canal cilindric. 

Mecanismul cu două faze este util pentru înțelegerea dependenţei presiunii generate în 
funcție de expunerea radiantă a laserului. La expuneri radiante coborâte, între 50 şi 150 Jem’, 
formarea bulei este întârziată puternic fată de începutul impuisului laser. Dacă iradierea 
laser ia, sfârşit înainte să înceapă cea de-a doua fază, geometria bulei este dominată de 
expansiunea izotropă a vaporilor de apă. Aceste bule aproape sferice generează cele mai 
puternice impulsuri de presiune observate. În regimul de expuneri radiante mari, peste 
300 J/cm?, bulele alungite se dezintegrează în general în bule mai mici înainte de colapsul 
complet, reducând astfel probabilitatea generării unor impulsuri de presiune, puteraice 
Mai mult, formarea bulei în acest regim începe cu câteva us după frontul anterior al 
impulsului laser şi continuă încă în timp ce are loc colapsul primei părți a bulei. Aceasta 
sugerează că vaporizarea continuă a apei interferă cu colapsul primei bule, atenuând und: 
de presiune produsă de colaps. 

Recent, dinamica bulelor de cavitaţie a fost studiată printr-o tehnică diferită de cele 
prezentate mai sus, respectiv prin înregisirarea reflexiei unui fascicul din vizibil la capă 
tul fibrei optice (Brinkmann şi Hansen 1998, Hansen er al. 1998), Această tehnică se 0a- 
zează pe reflexia Fresnel a radiaţiei unui fascicul laser de probă (laser cu He-Ne în undă 
632,8 nm) la capătul fibrei optice, fascicul care a fost cuplat coliniar în 


continuă, 4 = 


fibra optică prin care se transmite şi radiația IR (în acest caz, radiația unui laser Cu 
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Tm:Y AG la 2,01 um). Intensitatea radiației reflectate depinde de modificarea indicelui de 
refracție (An = npor/ Nmediu la capătul fibrei) şi deci de materialul de sub capătul fibrei. De 
asemenea, intensitatea radiaţiei reflectate depinde şi de reflexiile din mediul situat în faţa 
fibrei. Dacă se aplică un impuls laser din IR pentru a vaporiza apa sau țesutul la capătul 
fibrei, atunci An se va modifica în momentul formării bulei, de la valori coborâte (fibra 
de cuarț în țesut sau în apă), la valori mari (fibra de cuarț în mediu gazos - neadaptarea 
indicilor de refracție). Iniţierea formării bulei cauzează o modificare puternică a indicelui 
de refracție în materialul iradiat, de la 1,33 pentru apă, la 1 pentru vapori. Aceasta 
conduce la o modificare a puterii fasciculului laser de probă reflectat înapoi, care poate fi 
măsurată la capătul de intrare al fibrei. Montajul experimental, sensibilitatea sistemului şi 
timpul de răspuns sunt descrise de Brinkmann er al. (1996). Cu această metodă se poate 
determina expunerea radiantă de prag pentru formarea bulelor (Hansen er al. 1998) sau 
diametrul bulelor şi viteza pereţilor bulelor la iniţierea ablaţiei (Brinkmann şi Hansen 
1998). Astfel, vitezele inițiale ale pereților bulei sunt de 300 m/s pentru regimul declanşat 
şi aproximativ 20 m/s în regimul de oscilație liberă. 

Atât pentru laserul cu Tm:Y AG în regim de oscilație liberă, cât şi în regim declanşat 
s-a observat că reflexia măsurată când capătul fibrei este situat în aer este mai mare decât 
cea măsurată cu fibra în apă pe durata vieții bulei de cavitație. Această diferenţă este mai 
mare în cazul laserului cu funcţionare în regim de oscilație liberă (7, = 300 us). Totuşi, 
fotografia flash rapidă a demonstrat că terminalul fibrei este complet înconjurat de bula 
de cavitaţie în ambele cazuri. Presupunând un indice de refracție al vaporilor apropiat de 
cel al aerului, o explicaţie posibilă a acestui fenomen este ca vaporii de apă fie au 
condensat, fie au sublimat pe capătul fibrei, reducând astfel reflexia radiaţiei de probă. De 
exemplu, picăturile de apă mult mai mici în diametru decât diametrul fibrei reduc 
semnificativ reflexia. i 

Urmând ipoteza condensării, evoluţia radiaţiei reflectate pe durata timpului de viaţă a 
bulei poate fi interpretată astfel. La aplicarea impulsului laser în regimul de oscilație 
liberă, reflexia radiației creşte în timpul primelor 30 us de la începutul vaporizării. După 
acest moment, intensitatea reflectată scade semnificativ datorită inițierii condensării. 
Creşterea intensității în fază de colaps a bulei se poate datora unei vaporizări mai lente a 
vaporilor condensați de către fasciculul laser. O altă cauză ar putea fi forma mai sferică a 
bulei în fază de colaps, care conduce la reflexii de pe peretele interior al bulei, în fibră. 
Totuşi, rămâne o problemă esenţială şi anume de ce vaporii condensaţi nu sunt vaporizați 
imediat de partea ce urmează a impulsului laser lung de 300 us. Această contradicție poa- 
te fi explicată numai prin faptul că vaporii sublimează şi se produce gheață cu tempera- 
tura foarte scăzută. la capătul fibrei, care este evaporată lent de ultima parte (10 us) a 
impulsului laser. s 

În cazul laserului în regim declanşat, reflexia creşte rapid în primele 5 us. În acel 
moment se produce probabil condensarea şi în consecință reflexia scade uşor, apoi creşte 
din nou la o valoare aproape constantă pe durata existenţei bulei. Faptul că reflexia creşte 
din nou poate. fi explicată prin reflexiile de pe peretele interior al bulei, deoarece forma 
bulei este aproape sferică după 60 us. Dacă -nu se formează bule, atunci intensitatea 
corespunzătoare scade şi mai mult după inițierea condensării. 

Pentru ambele regimuri de funcționare a laserului s-a observat că intensitatea reflec- 
tată s-a micşorat la creşterea energiei impulsului, deoarece condensarea se măreşte cu 
cantitatea absolută de apă evaporată. Intensitatea radiației reflectate atinge valoarea co- 
respunzătoare aerului după circa o secundă, demonstrând că în acest moment capătul 
fibrei este complet curat. 


n 
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Condensarea vaporilor pe capătul fibrei poate influența şi transmisia impulsurilor 
laserului din IR. Vaporii condensaţi pe capătul fibrei vor deflecta impulsul laser transmis, 
Aceasta se întâmplă când se lucrează cu durate care depăşesc cu mult timpul de iniţiere a 
ablației, de exemplu în cazul impulsurilor laser emise în regimul de oscilație liberă. 
Radiația laser emisă de fibră nu mai este limitată de apertura numerică a fibrei, astfel că 
se va împrăștia sub un unghi mult mai mare. Aşadar, pentru aplicaţiile medicale ne putem 
aştepta la distrugeri termice mai mari, 

Până acum am prezentat mecanismul fenomenologic de formare a bulelor de cavitaţie. 
În continuare, se prezintă dependența parametrică a bulelor produse prin cavitaţie în 
funcție de caracteristicile laserului şi a mediului lichid. 

Raza maximă a bulei şi energia ei pot fi determinate cu ajutorul cunoscutelor relaţii 
deduse de Lord Rayleigh (Rayleigh 1917), pentru o bulă sferică umplută numai cu vapori 
într-un lichid infinit incompresibil, efectele de vâscozitate neglijându-se. Rink er al. 
(1995b) au modificat aceste relații, pentru a ține cont de un factor geometric, corecție 
necesară pentru bulele emisferice generate de fasciculele laser transmise la suprafețele 
solide prin intermediul fibrelor optice. Raza maximă a bulei, 7p max, în funcţie de presiunea 
hidrostatică a lichidului înconjurător neperturbat, pp, de presiunea de echilibru a vaporilor 
în interiorul bulei, pẹ (2 330 Pa la 20 0C) şi de densitatea lichidului, p, este dată de: 

ty Pu — Pe 
REL 0915a, DER (5.356) 
unde 24, este timpul între impulsul inițial de presiune şi impulsul de presiune la colaps, 
numit uneori şi timpul de viață al bulei (f, este timpul de colaps al bulei), iar a = 0,87 
este un factor de corecție liniară. Relaţia liniară între diametrul bulei şi timpul său de 
viaţă este confirmată experimental (vezi figura 5.176). Energia corepunzătoare a bulei, 
E,, este dată de relaţia: 


47. 
E, = (pr Perma: (5.357) 
Din măsurători de presiune se poate determina timpul de viață a bulelor de cavitație. 
Timpul măsurat de viaţă a bulelor, 24, în funcție de energia laser este ilustrat în figura 
Energo 5.168, pentru un domeniu in- 
ei  vestigat de energii cuprins între 


ml 
z8 e2 7,5 şi 185 pJ. Se observă de- 
iz, -4372 —11 pendența timpului de viață a 
3 -310—6  bulei cu rădăcina cubică a ener- 
o P pes giei laser, după cum rezultă din 
E 185 —13 relaţiile (5.356) şi (5.357), con- 
Š 20 — oas Siderând că energia bulei este 
= roporțională cu energia laser. 
£ n partea dreaptă a figurii se 


10 arată corespondenţa între raza 
10 190 wa maximă a bulei şi energia sa. 

Energie osti ANA, Rink et al. (1994a) au com- 
Fig, 5.168, Timpul de viață a bulei de cavitație induse în timpul parat timpul de viaţă a bulei 
ablaţiei unui film de tuş cu impulsuri de 7 ns ale unui laser cu. (24), care depinde de energia 
Nd:YAG în funcție de energia impulsului (Rink er al. 1995b).  bulei, pentru impulsuri laser cu 

durata de microsecunde (laser 
cu colorant) şi nanosecunde (laser cu Nd:YAG) (figura 5.169). S-au studiat bulele sferice 
(triunghiuri) şi bulele emisferice (cercuri) generate de impulsurile de 12 ns ale laserului 


cu Nd:YAG focalizate într-un spot de 
200 um în apă şi respectiv pe suprafața 
unei plăci de marmură neagră, precum 
şi bulele emisferice (romburi) generate 
de impulsurile de 2,5 us ale laserului 
cu colorant, transmise printr-o fibră cu 
diametrul de 200 um la suprafața plăcii 
de marmură neagră. Din figura 5.169 
se remarcă faptul că bulele mai mari au 
timpi de viață mai lungi. În domeniul 
de energii investigate, s-au observat 
diferențe mari pentru timpul de viață a 
bulelor. Astfel, în cazul impulsurilor 
scurte (12 ns), timpul de viață a bulei 
depinde de energie conform relaţiei 
2t e Ey (constanta de proporţionali- 
tate depinde de forma bulei şi de ab- 
sorbția țintei), iar în cazul impulsurilor 
lungi (2,5 us), relația de proporționa- 
litate este 27, ac Ep". 

Pe baza acestor observaţii se poate 
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Fig. 5.169. Timpul de viaţă, 24; (până la primul 
colaps) a bulelor de cavitaţie induse de laser în 
funcţie de energia impulsurilor. Romburi: bule 
emisferice generate cu impulsuri de 2,5 us ale unui 
laser cu colorant transmise prin fibră (200 um) la 
suprafața plană a unei plăci de marmură nezgră. 
Cercuri: bule emisferice generate cu impulsuri de 
12 ns ale laserului cu Nd:YAG focalizate într-un 
spot de 200 um pe suprafața plană a unei plăci de 


deduce că pentru impulsuri laser cu marmură neagră. Triunghiuri: bule sferice generate 
durata de nanosecunde, Æ, œ E, iar în focar, în apă distilată, de impulsurile laserului cu 


pentru impulsuri cu durata de microse- Nd:YAG cu durata de 12 ns (Rink et a/. 1994a). 


cunde, E,  E/2. În cazul energiilor laser mai mici de 25 mJ, energia bulei este compara- 
bilă pentru cele două durate ale impulsului laser. Totuşi, pentru o energie a impulsului 
laser de 100 mJ, energia bulei este de 10 ori mai mare pentru impulsurile de microse- 
cunde față de impulsurile de nanosecunde. 

Diametrul fibrei optice care transmite radiația laser reprezintă un parametru important, 
care influențează generarea presiunii. La aceeaşi expunere radiantă, diametrul bulelor gene- 
rate creşte odată cu diametrul fibrei (Asshauer er al. 1994a) şi implicit amplitudinea impul- 
sului de presiune. Astfel, dacă pentru o fibră optică cu diametrul miezului de 200 us impul- 
sul de presiune are o valoare în jur de 10 bari, acesta crește la peste 120 bari când diametrul 
miezului fibrei se măreşte la 600 um. Acest lucru se observă şi din figura 5.175a. Deoarece 
bulele mai mici generează impulsuri de presiune mai slabe, presiunile induse de bulele de 
cavitație sunt semnificativ mai coborâte în cazul fibrelor optice cu diametru mai mic. Pe de 
altă parte, pentru o energie dată a impulsului laser transmisă prin fibre cu diametre diferite, 
presiunea indusă se reduce de asemenea dacă diametrul fibrei este micşorat. În acest caz, 
fibre cu diametru mai mic înseamnă regimuri de iradiere cu expuneri radiante mai mari, 
care, în ciuda acestui fapt, produc unde de presiune cu amplitudine mai mică. 

Dependenţa amplitudinii impulsurilor de presiune generate în funcție de durata impul- 
surilor laser prezintă aspecte calitative şi cantitative distincte, Spre deosebire de laserul 
cu holmiu în regim de oscilație liberă (figura 5.167), laserul cu holmiu în regim declanşat 
(500 ns) asigură condiţia de confinare a stresului. În regim de oscilație liberă, nu sunt 
generate impulsuri de presiune semnificative de către procesul propriu zis de ablație laser 
sau de procesul de vaporizare (sub 10 bari). Numai efectul secundar de colaps al bulei 
induce impulsuri de presiune puternice, 

Regimul de confinare a stresului nu este realizat numai de laserul cu holmiu în regim 
declanşat, dar și de alţi laseri, pentru care confinarea puternică a înmagazinării energiei se 


408  BIOFOTONICĂ 


realizează datorită coeficienţilor de absorbţie nu foarte mari şi/sau a duratei foarte scurte a 
impulsurilor laser. În condiţii de confinare a stresului se observă un impuls de presiune care 
coincide cu impulsul laser (Asshauer et al. 1995). El corespunde undei de expansiune ter 
moelastică. Pentru un impuls al laserului cu Ho:Y AG în regim declanșat cu energia de 14 m] 
(expunerea radiantă de 45 J/em?) transmis în apă, amplitudinea acestei unde de presiune la o 


distanță de 1 mm față de centrul de colaps a fost de 116 bari. Primul colaps al 


l bulei ind 


induce 4 


presiune de 180 bari, adică o presiune mai mare decât unda termoelastică inițială, Urmă- 


Ñ + X $ I 1 K pepan a s 
toarele impulsuri de presiune induse de colapsul bulelor revenite ulterior descresc in amj 


n] 


tudine, reflectând pierderea de energie la fiecare ciclu de revenire. Acest ciclu poate atinge 
chiar patru reveniri, cu impulsuri de presiune corespunzătoare la colaps. 

Presiunea termoelastică este aproape independentă de proprietăţile mecanice ale țintei 
şi a fost întotdeauna în jur de 110 bari (normalizată la o distanță de 1 mm față de centrul 
de colaps). Pe de altă parte, presiunea în timpul primului colaps al bulei a scăzut puternic 
în gelul PAA cu conținut de 84 % apă, care prezintă o rezistență mecanică mai mare 
decât apa. (Gelul PAA - poliacrilamidă - este folosit ca înlocuitor de țesut, deoarece este 


transparent şi nu se topeşte la temperaturi ridicate). 
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Fig. 5.170. Presiunea indusă de primul colaps al bulei 
(media a 10 impulsuri) în funcție de durata impulsului 
laserului cu THC:YAG în apă şi în gelul PAA cu 
conținut 84 % apă. E; = 200 mJ (constantă), diametrul 
fibrei 400 um (Asshauer et al. 1995). 


Asshauer et al. (1995) au măsurat 
presiunea indusă de colapsul bulelor 
în funcție de durata impulsului laser, 
în domeniul 100-1 050 us, care este 
prezentată în figura 5.170. S-a găsit 
că cele mai scurte impulsuri generate 
de laserul cu THC:YAG (4 = 2,12 um) 
în regim de oscilație liberă cauzează 
colapsul rapid al bulei şi unde de pre- 
siune asociate intense. In apă, impul- 
surile cu durata mai mare de 400 us 
au indus presiuni la colaps mai mici 
de 20 bari (la distanța de 1 mm), în 
comparaţie cu 133 şi 111 bari pentru 
impulsurile cu durata de 100 us şi 
respectiv 210 us. Într-un gel cu conți- 
nutul de 84 % apă, impulsurile de 


100 us au generat o presiune de 37 bari. Nu au fost înregistrate impulsuri de presiune 
peste nivelul de zgomot al hidrofonului (~ 2 bari) în gel pentru impulsuri mai lungi de 
400 us. In cazul impulsului cu durata de 1 050 us, o parte din bulă suferă colapsul pe 
durata impulsului, în timp ce o altă parte este în expansiune. La această durată, în numai 
5 % din cazuri s-a observat impuls de presiune la colapsul în apă (15 bari). Aceste 


caracteristici sunt sintetizate în tabelul 5.42. 


Tabelul 5.42. Timpul de viaţă a bulelor până la primul colaps în funcţie de durata impulsului 


aplicat în apă şi în gelul PAA 


Durata Momentul de start al Momentul Primul colaps Primul colaps în 
impulsului [us] expansiunii bulei [us] mărimii maximea ` în apă [us] gel [us] 
bulei în apă [us 
100 155 190 +10 2882 6 24447 
210 255 210+ 10 288 17 216+ 10 
410 60 + 10 250 + 30 41812 $ 


1 050 90 + 10 380 + 20 800 + 200 a 
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Când rezultatele descrise mai sus sunt analizate prin prisma celor două faze de 
formare a bulei, descrisă la începutul acestui paragraf, bula indusă de laserul în regim 
declanşat este creată numai de mecanismul caracteristic primei faze. Cu impulsurile de 
100 ps în regimul de oscilație liberă, bulele ating dimensiunile maxime după 190 ps, 
adică bulele continuă să se expandeze mult după sfârșitul impulsului laser, Chiar și în 
acest caz faza 1 este dominantă, iradierea laser continuă pe durata primelor 100 us de 


expansiune a bulei cauzând o alungire uşoară a bulei (lungimea bulei este cu aproximativ 
20 % mai mare decât lăţimea sa). Timpul de viață a bulei (288 us) este determinat în 
principal de mărimea volumului încălzit iniţial, adică de diametrul fibrei şi de adâncimea 
de penetrare optică şi nu de durata impulsului laser. 

Deoarece expansiunea bulei este considerabil mai lentă decât în cazul laserului în 
regim declanşat (200 ps până se atinge volumul maxim, faţă de 100 us), vaporii de apă 
din interiorul bulei au mai mult timp ca să se răcească și să se condenseze pe pereţii reci 
ai bulei. Cu durata impulsului de 210 us situaţia rămâne în esență neschimbată. Mărimea 
maximă a bulei se atinge după 210 us, timpul de viaţă până la primul colaps este acelaşi 
(288 us) şi volumul maxim al bulei şi presiunea de colaps sunt numai cu puţin mai mici 
decât pentru impulsurile de 100 us. 

Situaţia se schimbă considerabil când durata impulsului devine semnificativ mai mare 
față de timpul minim de viață a bulei de 288 ps. Bula este împiedicată să realizeze colap- 
sul la iradierea laser continuă, care adaugă vapori de apă conţinutului bulei. Cu impulsu- 
rile de 410 us, după o fază de expansiune de 250 us, se atinge un regim continuu pentru 
aproximativ 100 us, unde vaporizarea prin iradierea laser şi condensarea pereților bulei se 
găsesc într-un echilibru dinamic. Bula este mai alungită decât pentru impulsuri scurte. În 
final, iradianța laser scăzută de la sfârşitul impulsului nu mai este capabilă să creeze 
suficienți vapori, astfel că volumul bulei se restrânge. Prezenţa radiaţiei laser pe durata de 
contracție a bulei previne o creştere rapidă a presiunii și astfel un colaps violent. În 
consecință, la colaps se înregistrează impulsuri de presiune mult mai coborâte (cu mai 
mult de un factor de 10). 

Cu impulsurile foarte lungi de 1 050 us, bulele produse sunt foarte alungite (raport 
lungime/lățime de 2:1) şi tind să aibă o comportare haotică. Echilibrul dinamic după faza 
de expansiune devine instabil, bula se separă în două sau mai multe părți, care se dezvoltă 
apoi independent. Ca şi în cazul impulsurilor de 410 us, generarea continuă a vaporilor 
de către laser pe durata colapsului bulelor previne colapsul dinamic și deci generarea 
unor unde de presiune puternice. 

În gel, au loc aceleaşi procese, deşi pe o scară de timp mai scurtă datorită rezistenţei 
mecanice mai mari. În plus, inerția pe durata procesului de expansiune a bulei, datorită 
elasticității gelului determină o forță care acționează împotriva expansiunii bulei. Ampli- 
tudinea undei de presiune la colapsul bulei este mai mică, deoarece elasticitatea împie- 
dică parţial efectul de inerție şi astfel rata de contracție este mai lentă. Ceea ce esre 
remarcabil este faptul că în gel nu numai impulsurile laser în regim declanşat, dar şi 
impulsurile în regim de oscilație liberă induc presiuni de colaps ce depăşesc 30 de bari la 
distanța de 1 mm. Deși această presiune este mai mică decât în apă, ea nu poate fi 
considerată a priori ca fără riscuri pentru țesut, 

„ Durata impulsului laser este un parametru cheie pentru prevenirea distrugerilor nedo- 
rite ale țesutului prin colapsul bulelor de cavitaţie. Deoarece alți parametri, ca energia sau 
expunerea radiantă, sunt impuşi de considerente privind efectele dorite asupra țesutului 
(ablaţie sau coagulare) şi de necesitatea de a evita distrugerile termice excesive, modifi- 
carea duratei impulsului laser oferă un grad de libertate care poate fi utilizat pentru mini- 
mizarea distrugerilor mecanice induse de impulsurile de presiune produse la colapsul 
bulelor de cavitaţie,. 
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Impulsul laserului cu holmiu în regim declanșat cu durata de 500 ns şi energia de 14 mJ, 
având o iradianță de vârf de = 10° W/cm?, nu produce plasmă. Similitudinea efectelor de 
cavitație observate cu şi fără plasmă sugerează că plasma nu este o condiţie obligatorie 
pentru generarea undelor de şoc şi a cavitaţiei (vezi § 5.6.1.6). Mecanismul esențial 
rămâne depozitarea unei cantități mari de energie într-un volum mic şi într-un timp scurt, 
Pentru lungimile de undă laser la care absorbția nu este semnificativă în mediul iradiat, 
plasma serveşte ca un absorbant puternic, ce permite concentrarea suficientă a energiei 
pentru a realiza confinarea stresului. 


5.6.5.2. Modelul vaporizării parțiale 


Spre deosebire de radiaţia laserilor din infraroşu mijlociu (Ho:YAG, Er:YAG) care 
este absorbită puternic de apă, radiația laserilor cu excimeri în ultraviolet este absorbită 
de proteine, lipide şi acizi nucleici (vezi $ 4.1.1.1). Studiile efectuate cu laserul XeCI la 
308 nm au demonstrat că procesul de ablaţie este destul de violent (van Leeuwen et al. 
1992, Srinivasan et al. 1990b). Ca şi în cazul laserului cu Ho:Y AG, în timpul ablației în 
mediu salin se formează o bulă de cavitație mare. Bula indusă de laserul cu excimer se ex- 
pandează rapid (în 100 us), până la un diametru de 3 mm (van Leeuwen et al. 1994). Da- 
torită asemănării temporale şi spaţiale remarcabile a bulelor create de laserii din UV şi IR 
mijlociu, s-a presupus că bulele cu vapori induse de laserii cu excimeri se bazează de ase- 
menea pe vaporizarea apei. Van Leeuwen er al. (1994) au comparat expunerea radiantă de 
prag pentru formarea bulelor în apă cu laserii cu excimer şi holmiu, în diferite condiții expe- 
rimentale. Rezultatele sugerează că vaporii de apă reprezintă componenta principală a bu- 
lelor în expansiune rapidă, care se formează la ablaţia țesuturilor moi cu laserii cu excimeri. 
Expunerea radiantă de prag, F,, pentru formarea bulei de cavitație în apă (pragul de 
vaporizare) se determină prin combinarea relaţiilor (5.9), (5.95) şi (5.195), rezultând: 

E, = plC (7, =7,)+ 1, huao (5.358) 
unde p este densitatea apei, C, este căldura specifică a apei, T, este temperatura de vaporizare 
a apei, Tg este temperatura inițială a apei, L, este căldura latentă de vaporizare a apei, iar 44 

20 este coeficientul de absorbție al apei pentru 
lungimea de undă respectivă (vezi $ 5.4.2.1). 
TRADOS Ecuația (5.358) prevede o relaţie liniară 
= între expunerea radiantă de prag pentru forma- 
10 092% +9, 6 


= 
UN 


rea bulelor în apă, Fp şi temperatura apei, To 
) sau temperatura de vaporizare a apei, 7. Date- 
le experimentale au fost fitate liniar prin me- 


e 
O + 
n e 


5 
i toda celor mai mici pătrate şi din panta dreptei 
0 ae (m) se determină coeficientul de absorbție 
0 20 40 60 80 100 120 (Ha > PCp/m). Fiind cunoscut acest coeficient 
Temperatura opei | C] de absorbție, se poate obține căldura latentă de 
Fig. 5,171. Expunerea radiantă de prag vaporizare la intersecția ordonatei. 
pentru formarea bulelor, în funcţie de Pentru laserii cu excimer şi holmiu, la ex- 


Expunerea radiantă 
de prag [J/cm2] 


temperatura apei la presiunea ambiantă, punerea radiantă de prag se observă o bulă mi- 
Înduse de Ma y ayl le .lasgryluj, gu UA nimă după 20 us de la sfârşitul impulsului laser. 
în soluție OBP-TICI (cercuri miei) şi induse în cazul ambilor laseri, expunerea radiantă de 
de impulsurile laserului cu holmiu în regim ui. 
declansat (1 us) (cercuri mari) şi în regim  PLAB (şi energia de prag) pentru formarea bu 
CRAD j lor în apă scade proporțional cu temperatura 


scilaţic liberă (250 us) (eruciuliţe) în E Y scie păi A 
ap m AETS et al. 1994), inițială a apei, ca în figura 5.171. Expunerea 
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radiantă de prag pentru formarea bulelor induse de laserul cu excimer în soluţie OBP-HCI 
(oxibuprocaină = acid clorhidric), cu coeficientul de absorbţie de 30 cm” (măsurat cu un 
fotospectrometru), este similară cu expunerea radiantă de prag pentru formarea bulelor 
induse de laserul cu holmiu în regim declanșat în apă (44, = 30 cm'!) (van Leeuwen et al. 
1992, van Leeuwen et al. 1993b, van Leeuwen et al. 1994). 

Coeficientul de absorbție şi căldura latentă de vaporizare, calculate din pantă şi res- 
pectiv ordonată, sunt date în tabelul 5.43, Există o discrepanță între expunerile radiante 
de prag pentru formarea bulelor cu laserul cu holmiu în regim declanşat și în regim de 
oscilație liberă. Atât panta, cât şi ordonata sunt mai mari pentru regimul de oscilație li- 
beră, ceea ce conduce la un coeficient de absorbţie calculat mai mic şi o valoare calculată 
a căldurii latente de vaporizare mai mare. 


Tabelul 5.43. Pragul pentru formarea bulelor în funcție de temperatura apei 


Laser Durata Absorbant Ha [em'!] ua [em'!] L, [J/g] 
impulsului calculat calculat calculat 

Holmiu 250 us apă 30 27 18 
Holmiu l us apă 30 45 3,8 
Excimer 115 ns OBP-HCI 30 50 0 
Van Leeuwen er al. (1992) au măsurat şi „ 40 

pragul de formare a bulelor la temperatura [= T 

camerei într-o cameră de presiune, în funcție 5 £ 30 

de presiunea ambiantă (1-11 bari) şi deci, în = 35 

funcție de temperatura de fierbere a apei S'o 20 

(100-184 °C), pentru diferiți coeficienți de = g m 

absorbție (4a = 30, 120 şi 300 cm”) (figura ES 


5.172). Pentru impulsurile de 1 us şi 250 us 
ale laserului cu Ho:YAG transmise în apă, 
expunerea radiantă de prag creşte cu tempe- 
ratura de fierbere a apei. Din nou, expunerea 
radiantă de prag pentru formarea bulelor este 
mai mare pentru impulsurile de 250 us, față 
de impulsurile de 1 us. Expunerea radiantă 
de prag în funcție de temperatura de fierbere 
a apei măsurată pentru impulsurile laserului 
cu excimer aplicate în soluția OBP-HCI 
(coeficient de absorbție de 30 cm'!) cores- 
punde relației obținută pentru impulsurile la- 
serului cu holmiu în regim declanșat. 


100 120 140 160 


180 
Temperatura de fierbere a apei [°C] 


- Fig. 5.172. Expunerea radiantă de prag 
pentru formarea bulelor în funcție de 
temperatura de fierbere a apei, induse de 
impulsurile laserului cu excimer (115 ns) în 
soluție OBP-HCI (4, = 30 cm!) (cercuri 
mici) şi induse de impulsurile laserului cu 
holmiu în regim declanşat (1 us) (cercuri 
mari) şi în regim de oscilație liberă 
(250 us) (cruciulițe) în apă (24 = 30 cm!) 
(van Leeuwen et al. 1994), 


Expunerea radiantă pentru formarea bulelor induse de laserul cu excimer în țesut şi în 
soluție OBP-HCI (74, = 120 cm") creşte în mod similar cu temperatura de fierbere a apei 
(figura 5.173). Totuși, relaţia între expunerea radiantă de prag şi temperatura de fierbere a 
apei nu este la fel de clară ca în cazul temperaturii ambiante a apei. 

Deși cromoforii pentru laserii XeCl şi Ho:YAG sunt diferiți, ambii laseri produc la 


ablarea aortei bule cu vapori similare, care se expandează rapid (diametru de 3 mm în 


100-300 us) și apoi implodează, Principalul rezultat al acestui studiu este că atât pentru 
laserul cu Ho:YAG din IR, cât și pentru laserul cu XeCl din UV, expunerea radiantă de 
prag pentru formarea bulelor depinde în acelaşi mod liniar de temperatura apei, În plus, 
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relaţia între expunerea radiantă de prag pen- 
À tru formarea bulelor şi temperatura de fier- 
p“ bere a apei este similară pentru ambii laseri, 
piei Din corelarea datelor de mai sus se poate 
e pote dai i trage concluzia că în toate cele trei cazuri 
SIE tă studiate (apă, soluție OBP-HCI și ţesut), bu- 
lele de cavitaţie conţin vapori de apă, indi- 
ferent dacă sunt create cu laserul Ho:YAG 
Loa as Ia a a OI RE, sau laserul XeCIl. Aşadar, în interacția lase- 
100 120 140 160 180 rului cu excimer cu țesutul biologic, produ- 
Temperatura de fierbere a apei [C] - cerea de bule de dimensiuni mari, conţinând 
Fig. 5.173. Expunerea radiantă de prag pentru vapori de apă, cu o evoluție temporală rapi- 
formarea bulelor în funcţie de temperatura de dă (expandare plus colaps), constituie un 
fierbere a apei. induse de impulsurile laserului eveniment crucial. 
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cu excimer în soluție OBP-HCI (4, = 120 cm!) Pentru laserul cu holmiu în regim de- 
(cercuri mici) şi în aorta de porc (cercuri mari) clanșat, expunerea radiantă de prag pentru 
(van Leeuwen er al. 1994). formarea bulelor a fost mai coborâtă decât 


pentru laserul cu funcționare în regim de oscilație liberă. Existenţa plasmei este impro- 
-babilă, deoarece iradianța (2-10 W/cm?) este sub pragul de producere a plasmei. O 
explicație posibilă constă în aceea că undele. de presiune cauzate de impulsurile laserilor 
cu Ho:YAG în regim declanşat şi a laserilor cu XeCIl induc modificări rapide ale coe- 
ficientului de absorbție, care conduc la o creştere tranzitorie a acestuia (vezi $ 4.1.1.7). 
Pentru impulsurile laserului cu Ho:YAG în regim de oscilație liberă aplicate în apă, cele 
mai intense unde acustice sunt produse la colapsul bulei (vezi figura 5.167). O altă expli- 
caţie pentru diferenţele între expunerile radiante necesare formării bulelor poate fi o dife- 
rență între structurile modale ale laserului cu Ho:YAG în regim declanşat în comparaţie 
cu laserul Ho:YAG în regim de oscilație liberă. 
În cazul bulelor produse de laserii cu XeCl şi cu Ho:Y AG în regim declanşat, căldura 
latentă calculată (0-18 J/g) nu corespunde cu valoarea cunoscută de 2,25 kJ/g (vezi $ 
5.4.2.1) pentru vaporizarea apei. O explicaţie posibilă poate fi aceea că, la expunerea 
radiantă de prag, întregul disc din fața vârfului fibrei a fost încălzit la 100 OC, în timp ce 
numai o arie redusă de nucleaţie a fost vaporizată (Jacques şi Gofstein 1991b, Oraevsky 
et al. 1992b). În acest caz, expunerea radiantă de prag pentru formarea bulelor, dată de 
(5.356), trebuie modificată astfel: 4 
F= pC, T, -Tit SoL, |/ Has (5.359) 
unde f; este fracţia din discul de apă încălzită în fața capătului fibrei optice, care este 
vaporizată. Aşadar, pentru laserul cu holmiu în regim declanşat plus apă, pe de o parte şi 
laserul cu XeCl plus OBP-HCI pe de altă parte (figura 5.171), fracția de lichid f care este 
vaporizat este foarte mică (7, < 0,01). 

Concluziile deduse din acest studiu confirmă mecanismul de ablaţie cu laserul XeCl 
prezentat în § 5,5.3 şi 6 5,6.2.3.4. Astfel, o mare parte din energia laserului cu excimer 
absorbită de proteine, lipide şi acizi nucleici este transferată apei din țesutul înconjurător; 
care ulterior se vaporizează. În consecinţă, ablaţia cu laserul cu excimer XeCl a țesutu- 
rilor moi se bazează de asemenea pe vaporizarea explozivă a apei tisulare, în plus faţă de 
piroliza proteinelor țesutului, 

Ablaţia laser prin intermediul formării bulelor de cavitaţie determină o expunere ra- 
diantă de prag, de vaporizare care depinde predominant de energia necesară pentru creşte- 
rea temperaturii apei la 100 °C şi nu de energia necesară pentru vaporizarea uniformă a 


întregii suprafețe de sub fibra optică. Cu alte cuvinte, energia de prag necesară pentru 
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formarea bulei este limitată de cerințele formării vaporilor de apă la locurile de nucleaţie 
şi nu de vaporizarea întregii arii cuprinsă de fibra optică. 

În condiţiile clinice (7, - Tọ = 100 - 37 = 63 °C) şi presupunând că nu are loc transfe- 
rul de căldură şi un coeficient de absorbție constant pe durata impulsului, expunerea 
radiantă de prag, pentru formarea bulei în conformitate cu ecuaţia (5.358) este: 

oi RAO pi (5.360) 
unde F, este exprimată în [J/cm?], iar pa, în [em "]. 

În cele mai multe aplicații clinice de interacții ale laserului cu țesuturile, acest prag 
este considerat a fi expunerea radiantă de prag teoretică pentru vaporizarea (ablaţia) apei 
din țesuturi. Totuşi, s-a demonstrat că expunerea radiantă de prag pentru formarea bulelor 
este mult mai coborâtă, fiind explicată prin vaporizarea în numai câteva locuri de nuclea- 
tie în fața terminalului fibrei optice. Aria acestor locuri de nucleaţie este mult mai mică 
decât aria suprafeţei transversale a fibrei optice. În consecință, dacă numai fracția f, din 
aria stratului de apă încălzită în fața fibrei optice este vaporizată, atunci expunerea ra- 
diantă de prag pentru formarea bulei cu vapori este dată de ecuaţia (5.359). 

Dacă f, —> 0, atunci expunerea radiantă de prag pentru formarea bulei în apă este 
determinată de expunerea radiantă necesară pentru a atinge temperatura de 100 se 
Presupunând că nu există pierderi de căldură, iar coeficientul de absorbţie nu se modifică 


pe durata impulsului laser, expunerea radiantă de prag teoretică pentru formarea bulelor 
este dată de: 


E; =, C,T, -T) ; (5.361) 
Ha 
rezultând o expunere radiantă de prag pentru apa care se găseşte la temperatura inițială de 
37°C de: 
F, = 263/ Ha: (5.362) 
Comparând ecuaţiile (5.360) şi (5.362) se observă că expunerea radiantă de prag 
dedusă de ecuaţia (5.362) este cu un factor de 9,5 mai mică decât pragul teoretic dedus cu 
ecuaţia (5.360). Luând în consideraţie expunerea radiantă de prag dată de ecuaţia (5.362), 
se va determina cantitatea maximă de apă care poate fi vaporizată de un impuls laser cu 
expunerea radiantă Fo. : 
Presupunând că atenuarea radiației laser în lichid are loc conform legii Lambert-Beer 
(5.64), la adâncimea z = Zmay este valabilă ecuaţia (5.66). Dacă se ţine cont de faptul că 
F= EJA (relaţia 3.44), atunci: 


N 
za ea | l E; | KR 
Z i bu E (90.3 ) 
Ha “Pi 
Ey fiind" energia “impulsului laser incident, iar E, energia de „prag. Presupunând 
continuare că energia absorbită la oricare adâncime z cuprinsă între z = 0 şi z = 
este suficientă pentru a vaporiza aria întregului disc din fața fibrei, vom consideră că 
en gia absorbită situată peste prag: E(2) Ep reprezintă sursa de vaporizare pa 
discului încălzit la adâncimea z (figura 5.174, similară cu figura 5.118). 


Fracţia f(z) din discul cu aria A la adâncimea 'z care poate fi vaporizată este dată de 
(conform notaţiilor din figura 5.174); 
ST vagă : - 
4 ACAB = UAR) =E u |E(2)-E, 
fi z)= BC : AC- AB 2 Me | - ( jls CRIS AA late de a! (5.364) 
f BD BD PL, pAL, 
valabilă pentru f s 1, unde F(2) este dată de legea Lambert-Beer: 


Elz)= E, expl- yaz). (5.365) 
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Energia absorbită [J/cm] 


0,004 010553 10105530;1559;20) 0,25 


Adâncime [mm] 


Fig. 5.174. Energia absorbită pe unitatea de volum pentru un impuls al laserului cu 
excimer (Fo = 7,2 J/em?) în funcţie de adâncimea z într-o soluție de hemoglobină 
CU 4a = 320 cm. Zma este adâncimea la care se atinge expunerea radiantă de prag 
teoretică pentru vaporizare, F, = 265/44 > 0,82 J/em?. pL, este densitatea de 
energie corespunzătoare căldurii latente de vaporizare. f(z) este fracţia din aria 
cuprinsă de fibră care este vaporizată la adâncimea z (van Leeuwen et al. 1996). 


Pentru a determina volumul de lichid care este vaporizat sub terminalul fibrei optice, 
se integrează /,(2)A între z = 0 şi Z = Zmax (dată de 3.61): 


Zmax zmax Ha |E, exp(- 4az)- E | 
= = E ETES A PI 7 
y = fee], a ; (5.366) 
rezultând: 
1 E 
p= E-E, E, ln =|], 
i fi | 0 Ep Ep (2 ] (5.367) 
care poate fi rescrisă astfel: l 
SAE ii F A 
V, === -]1-In = ||, (5.368) 
2 P I 


pentru 1 < F/F, < 9,5. 

Să notăm că restricția Fy/F, < 9,5 este dată de faptul că, în conformitate cu definiția, 
fracția f, trebuie să fie subunitară. Din ecuaţiile (5.361) şi (5.364) şi din figura 5.174 se 
deduce că limitarea f, < 1 la capătul fibrei (z = 0) determină un raport între Fo şi F, dat de: 

F, C,T, -m )*+L, 


s (5.369) 
P EEE) 


Astfel, restricția depinde de L, (care la rândul ei depinde de presiunea ambiantă) şi de 
diferența de temperatură T, - To, între temperatura de fierbere a apei şi temperatura să 
iniţială, i 

Relația (5,368) arată că volumul apei vaporizate este proporțional cu aria suprafeței trans- 
versale a fibrei optice, A. Raportul dintre volumul V; şi aria 4 depinde numai de Fy şi F; 


Ki al o F, 
SL m are hee i I eai i > 
A pl AASA (5.370) 
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Deoarece Fp depinde de coeficientul de absorbție 44 (ecuaţia 5.361), se poate deduce 
următoarea relaţie între volumul V, şi coeficientul de absorbție: 


în e AT F, ! 
V, = pe Pet al p| ala ||. (5.371) 
pL, li Ha pC, AT 


unde AT = T,- To. 

Volumul apei vaporizate, V}, se va expanda într-un volum mult mai mare de vapori de 
apă. Raportul între volumul maxim al bulei cu vapori de apă, V,, şi volumul apei vapo- 
rizate, V}, depinde de presiunea în interiorul bulei când aceasta atinge dimensiunile maxi- 


me, de rata de condensare pe durata expansiunii şi posibil de efectele de frontieră induse 
de cateter. Presupunând că: 


VERV, (5.372) 
unde (2, este coeficientul de expansiune în volum, atunci volumul bulei cu vapori este dat de: 
AFLE F 
V, =9, —=| —-1-In — ||. (5.373) 
pL, |F, F, 


Pentru a determina relația între volumul bulei cu vapori şi expunerea radiantă, impul- 
surile laserului cu excimer au fost transmise prin fibre optice cu diametrul de 300, 550 şi 
950 um în hemoglobină diluată în soluţie salină. Coeficientul de absorbţie al soluţiei de 
hemoglobină la 308 nm a fost de 321 cm”, iar temperatura sa a fost menţinută permanent la 
37°C. Astfel, expunerea radiantă de prag teoretică pentru formarea bulei a fost de 0,82 J/cm? 
(ecuaţia 5.361). Energia transmisă a variat între 1,25 şi 51 mJ pe impuls (0,9-8 J/cm’, 
astfel că raportul F/F, a fost mai mic de 9,5. 

Caracteristicile bulei de cavitație produse de laserul cu XeCl (4 = 308 nm, 7, = 115 ns) 
au fost determinate prin fotografiere flash rapidă. Bulele cu vapori induse de laserul cu 
excimer au formă eliptică, lărgimea lor maximă fiind mai mare decât înălțimea lor. 
Astfel, s-au măsurat raza maximă a bulei pe direcţia perpendiculară. pe fibră (lărgimea), 
7», raza maximă a bulei pe direcția coaxială cu fibra (înălțimea), r2 şi timpul de viață a 
bulei. Timpul de viaţă a bulei a fost definit ca timpul între începutul formării bulei şi 
momentul primului colaps. Pe baza acestor dimensiuni s-a determinat volumul maxim al 
bulei, presupunând o formă elipsoidală şi ținând cont de volumul ocupat de vârful fibrei 
în bula de cavitație. Volumul măsurat V, a fost aproximat cu: 

2 


4 D; ala 
V, =m Fiia n ru) > (5.374) 


unde Dy este diametrul fibrei sau cateterului. Datele experimentale au fost comparate cu 
modelul vaporizării parțiale descris mai sus, prin corelarea volumului măsurat al bulei, 
V, cu volumul calculat al apei vaporizate, V, (ecuaţia 5.368). Folosind toate datele 
experimentale şi ecuaţia (5.372) s-a determinat în final factorul de expansiune 2. 

În figura 5.175 s-a reprezentat diametrul măsurat (lărgimea) al bulelor induse de 
laserul cu excimer în soluţia de hemoglobină (16 %). De notat că micşorând aria supra- 
feței de ablaţie a fibrei la o expunere radiantă constantă, diametrul maxim al bulei se mic- 
şorează (figura 5.175a). Din figura 5.175b rezultă cu claritate că energia transmisă pe 
impuls nu este singurul parametru care determină dimensiunile maxime ale bulei cu 
vapori, În figura 5,176 se arată că există o bună corelare între timpul de viață a bulei şi 
diametrul său maxim (lărgimea), 
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z LC eeren Pentru toate datele măsurate se înregis- 
E $ ł trează o bună corelare între volumul teoretic 
= 4| j | al apei lichide vaporizate (ecuația (5.370) şi 
S i i ES ° | volumul măsurat àl bulei când coeficientul de 
EN ea a i expansiune în volum 42, are valoarea 4 400. 
> nai SRR Pentru soluția de hemoglobină nediluată, 
Z: iti di raportul între volumul bulei şi aria suprafeței 
za sc oral E A ai me ARIE aa bn Ap a pete transversale a fibrei (V/A) în funcție de ra- 
0 2 4 8 5 portul între expunerea radiantă și expunerea 

Sep aceea onte lurer?) - vadiantă de prag teoretică (F/F,) este repre- 


zentată în figura 5.177. 
Diluarea soluției de hemoglobină cu solu- 


2 ; h ANN pa Își i anu] ţie salină conduce la un coeficient de absorb- 
E | i S | ție mai mic. In consecință, diametrul măsurat 
E S of i i |. al bulei (lărgimea) se micşorează (figura 
Zei ERSS 5.178). De notat din nou că lărgimea măsurată 
yalaani akamii a bulei în funcție;de coeficientul de absorbție 
E li; EISA OBAE ae „|, se corelează bine cu teoria (ecuaţiile 5.37! 
5 : A RENE dedat its 030 5.372, cu. 42; = 4.400): 


GINA o anO oS Bi 50 aB Utilitatea modelului pentru predicția di 

Energie Ste impit] mensiunilor bulelor rezultă din corela: 7 

bka ; între teorie şi experiment pentru domenii 

de variere a parametrilor experimentali: c 
cientul de absorbtie al, soluției de hemogk 

în soluție de hemoglobină (z= 321cm") bina, a, iost varia pe A) iiney em, iza 

ia 37 C, în funcţie de: (a) expunerea factor de 8); aria suprafeței transversale a fi- 

radiantă; (b) energia.pe impuls, Diametrul brei (figura 5.177) a fost variată între 0,071 şi 


Fig. 5.175. Lărgimea maximă măsurată a 
bulelor induse de laserul cu excimer XeCl 


fibrei este Dp=300 um (triunghiuri), 0,71 mm“ (un factor de 10); energia transmisă 
550 um (cercuri mari) şi 950 um (cercuri pe impuls a variat între. 1,25 şi Si m] (un 
mici) (van Leeuwen ei al. 1996). s factor de 40). 


Teoria vaporizării parțiale (Jansen er al. 1995a) (prezentată pe scurt la sfârşitul § 
5.4.5.4) consideră inițierea vaporizării apei în soluția de hemoglobină la locuri de 
nucleaţie care au atins temperatura de 100 °C. S-a presupus că raportul rezultant între 
volumul de vapori și volumul de lichid (factorul £2,) este independent de energia trans- 
misă, de durata impulsului laser, de aria suprafeței transversale a fibrei şi de coeñ- 
cientu! de absorbţie al mediului. 

Teoria vaporizării parțiale se bazează pe patru ipoteze: 

a) coeficientul de absorbție al mediului este constant în timpul impulsului lase” 
rezultând într-o distribuție în apa iradiată dată de legea de atenuare Lambent-Beer (Ar 
imprăștiere); 

b) expunerea radiantă de prag teoretică pentru formare bulei este dată de densit 
de energie în apă, care induce o temperatură de 100 90 (ecuaţia 5.361). So presupune că 
se formează o bulă cu vapori de la câteva locuri de nueleaţie. În consecință, un disc a 
apă infinitezimal subțire din fața capătului fibrei este vaporizat numai parțial; 

c) la o adâncime z față de capătul fibrei, fracţia vaporizată depinde de saersi 
absorbită la acea adâncime. Integrarea acestei fracţii de la capătul fibrei 42 = 0) până la 
adâncimea z = Zmax, la care energia absorbită induce o temperatură de 100 0, determină 
volumul vaporizat de apă lichidă, 
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d eme 


d) raportul între volumul rezultant de vapori şi volumul apei lichide vaporizate (fac- 
torul (2) este singurul parametru fitat al modelului. 


Lățimea 
A 


Q 100 200 300 400 500 600 
Timpul de viată a bulei 


Fig. 5.176. Lărgiimea maximă măsurată a 
bulelor induse de laserul cu cxcimer XeCl în 
soluție de hemoglobină în funcție de timpul 

de viață măsurat al bulei: Simboluri goale: 
i, = 321 cm" şi expunerea radiantă variază. 

Simboluri pline: expunerea radiantă este 
constantă (5-5,5 J/cm?) şi 4y variază între 
40-320 cm! Diametrul fibrei este Dp= 300 im 

(triunghiuri), 550 um (cercuri) şi 950 um 
(romburi). Linia întteruptă reprezintă fitarea 

cu cele mai mici pătrate a dreptei ce trece 

prin origine (van Leeuwen et a1.1996), 


Presupunerea unui factor de expansiune 
fierberea apei. La punctul de fierbere, ener- 
gia absorbită este utilizată pentru expan- 
siunea în volum datorită conversiei. apei li- 
chide în vapori de apă. Temperatura este pre- 
supusă constantă, astfel că volumul specific, 
care depinde direct de temperatura vaporilor, 
va fi constant. La presiunea de 1 bar, raportul 
între volumul specific al vaporilor de apă la 
100 °C (1,670 m'/kg) şi volumul specific al 
apei lichide la 37 °C (1,007.10* m'/kg) este 
| 662, In studiul de mai sus factorul de 
expansiune în volum fitat este mai mare 
(4 400), sugerând că presiunea în interiorul 
bulei la expansiunea sa maximă este mai 
mică de. | bar. 

stie, volumul maxim al bulei este de- 
erminal de dinamica fazei de expansiune 
Ve durata acestei faze, tensiunea de supralu- 
ță la interfața între bulă şi apă se mioşorea- 
ză, in timp cè inerția lichidului în mişoure se 
mărește, Aceste efecte depind de dimen- 
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Fig. 5,177. Raportul între volumul maxim al 
bulei V, şi aria transversală a fibrei A în funcţie 
de raportul dintre expunerea radiantă Fp şi 
expunerea radiantă de prag teoretică F, pentru 
formarea bulelor în soluție de hemoglobină la 
37°C. F, = 0,82 J/cm, Ha = 320 cmt. Linia 
continuă reprezintă fitarea cu cele mai mici 
pătrate în conformitate cu ecuaţia (5.370), cu 
VilA calculat cu ecuaţia (5.368) şi 2, = 4 400. 
Diamettul fibrei este Dp= 300 um (triunghiuri), 
550 um (cercuri goale) şi 950 um (cercuri 
pline). Linia întreruptă reprezintă curbele date 
de ecuaţia (5.371) cu (2, = 3 400 şi respectiv 
5400 (van Lecuwen et al.1996). 


în volum 2, constant este obişnuită pentru 


= J) 
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Coeticientul de absorbtie lem!) 


Fig, 5.178. Lărgimea maximă a bulei indusă de 
laserul cu excimer în soluția de hemoglobină 
(la 37 °C) în funcție de coeficientul de 
absorbție, Diametrul fibrei este D= 300 um 
(triunghiuri), 550 um (cercuri goale) şi 950 um 
(cercuri pline), Expunerea radiantă a fost de 
5-5,5 J/cm", Liniile reprezintă fitarea cu cele 
mai mici pătrate a ecuației (5.370), folosind 
toate datele expelrmentale şi un coeticient de 
expansiune în volum £3, = 4 400 
(van Leeuwen et al 1996). 
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siunea inițială a apei vaporizate, de asemenea, forma bulelor mai mici este mai 
neuniformă. Ca rezultat, factorul de expansiune în volum poate să nu fie independent de 
volumul inițial al apei vaporizate. De asemenea, factorul (2, depinde de expunerea radian- 
tă, În figura 5.177 au fost trasate curbe suplimentare folosind ecuaţia 5.373, cu factori 2, 
de 3 400 şi 5 400, sugerând o posibilă dependenţă a lui 42, de expunerea radiantă. Un 
factor de expansiune în volum de 3 400 pare mai adecvat pentru bulele mai mici, pe când 
{= 5 400 se poate potrivi mai bine pentru bule cu volum mai mare. 

Timpul de viaţă al bulei este proporțional cu diametrul său maxim (lărgimea în figura 
5.176), n 1917, Lord Rayleigh a prezis această relaţie liniară pentru bulele de cavitaţie 
„goale”. Relaţia între diametrul şi timpul de viață a bulelor de cavitaţie poate fi utilă 
pentru măsurarea diametrului bulelor cu vapori induse în sânge de laserul cu excimer. 

Vom analiza în continuare implicațiile clinice ale acestui studiu. S-a arătat că 
expansiunea rapidă şi implozia bulelor cu vapori induse de impulsurile laser de ablaţie 
cauzează disecții (van Leeuwen et al. 1993c, van Leeuwen et al. 1992). În acest moment, 
sunt utilizate clinic două strategii pentru a reduce dimensiunile bulelor (şi a micşora dis- 
trugerile colaterale): multiplexarea şi stropirea cu un jet de soluţie salină (van Leeuwen er 
al. 1995). Multiplexarea unui impuls laser (la o expunere radiantă dată) constă în folo- 
sirea unui număr de impulsuri laser (8-12), cu energia mai mică (dar aceeaşi expunere 
radiantă), transmise consecutiv de diferite sectoare ale unui cateter cu fibre multiple (vezi 
§ 5.6.2.3.4). Din ecuaţia (5.373) se observă că, la expunere radiantă constantă, volumul 
bulei este proporțional cu aria iradiată de terminalul cateterului. Diametrul bulei este 
proporţional cu rădăcina cubică a volumului bulei, astfel că diametrul bulei este pro- 
porțional de asemenea cu rădăcina cubică a ariei iradiate de cateter. Aşadar, pentru 
micşorarea diametrului bulei cu un factor de 2, aria iradiată de cateter trebuie micşorată 
cu un factor de 8. 

Micşorarea volumului bulei prin diluarea sângelui cu un jet de soluție salină în timpul 
procedurii de angioplastie laser reprezintă o abordare alternativă. Din figura 5.178, pe 
baza modelului vaporizării parţiale, se deduce că la o expunere radiantă constantă de 

5-5,5 J/cm, pentru a micşora diametrul bulei cu un factor de 2 (volumul cu un factor de 8), 
coeficientul de absorbţie trebuie micşorat de la 320 cm™ cu un factor de.4, la 80 cm". De 
notat, totuşi, că stropirea cu soluție salină micşorează numai dimensiunea bulei indusă în 
sânge, în timp ce multiplexarea va reduce şi dimensiunea bulei induse în sau pe țesut. 

Modelul vaporizării parțiale, elaborat de Jansen er al. (1995a) este deosebit de util 
pentru determinarea pragului expunerii radiante laser necesar pentru producerea bulelor 
de cavitație. Acest model reuşeşte să prevadă cu succes dimensiunile bulelor şi să descrie 
faza iniţială a procesului de ablație. Principala limitare a modelului provine din presupu- 
nerea că întreaga energie a impulsului laser este depozitată în apa lichidă (adică înainte de 
începutul formării bulei). În consecință, modelul este valabil numai pentru impulsuri laser 
scurte (< 1 us). Pentru durate ale impulsurilor laser mai mari, ca de exemplu în cazul la- 
serului cu holmiu în regim de oscilație liberă (7, = 250 us), energia laser este încă în curs 
de depozitare după începutul formării bulei, iar modelul vaporizării parțiale nu ţine cont 
de acest lucru, 


5.6.5.3. Fibra optică poziționată în țesut 


În acest paragraf se va prezenta interacţia laser-ţesut în cazul în care capătul fibrei 
optice este poziţionat în țesutul moale, iar impulsurile laser sunt aplicate când vârful 
fibrei este complet înconjurat de țesut, 

Studiul cavitaţiei în țesuturi este dificil de realizat, în primul rând deoarece acestea nu 
sunt transparente, De aceea, în acest studiu se utilizează geluri de poliacrilamidă (PAA) 
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cu diferite conținuturi de apă (70-95 %), care mimează țesuturile biologice cu diferite 
proprietăţi, începând cu țesuturile foarte moi, cum este corpul vitros din ochi şi până la 
țesuturi cu consistență dură, cum sunt discurile intervertebrale. Parametrii experimentali 
sunt cei utilizați în aplicaţiile clinice, ca de exemplu discectomia (chirurgia discurilor 
intervertebrale) şi vitrectomia (chirurgia corpului vitros din ochi). 

Proprietăţile fizice ale unui gel PAA cu un conținut de apă de 85 % sunt următoarele: 
densitatea o = 1,03 g/cm°, căldura specifică C, = 4,186 J/g:K şi conductivitatea termică 
K = 4,1:10° W/em:K. Coeficientul de absorbție măsurat la lungimea de undă a laserului 
cu holmiu (4 = 2,12 um) şi la temperatura camerei (25 °C) este 44 = (25 + 0,5) cm”. Din 
punct de vedere mecanic, gelurile au o comportare viscoelastică, adică răspunsul lor la 
stresuri externe cuprinde reacții elastice (ca un solid) şi viscoase (ca un lichid). Pentru a 
cuantifica rezistența mecanică a diferitelor geluri PAA în funcţie de concentraţia de apă, 
s-a determinat relația stres-tensionare. Pentru aceasta, bucăţi de gel cu grosimea L de 
10-15 mm au fost plasate pe o balanță digitală (Jansen er al. 1995b). O bară metalică cu 
diametrul de 3,15 mm a fost translată lent în gel, iar forța a fost măsurată la fiecare trans- 
lație de 100 um. Din această măsurătoare s-a reprezentat stresul (forță/arie) în funcţie de 
tensionarea adimensională (AL/L). Panta acestei drepte reprezintă modulul lui Young 
(modulul de elasticitate). Modulul lui Young creşte cu micşorarea conținutului de apă din 
gel, variind între 0,142:105 Pa pentru un conținut de apă de 95 % şi 4,6:10% Pa pentru 70 % 
apă (Asshauer e al. 1997). 

Investigarea cavitaţiei când fibra optică este poziționată în ţesut s-a realizat cu laserul 
THC:YAG (4 = 2,12 um) de către Asshauer er al. (1997). Laserul a funcționat în regim 
de oscilație liberă (7, = 180 us la jumătate din maxim, corespunzând unei durate totale de 
250 ps), iar radiaţia sa a fost transmisă printr-o fibră optică din cuarţ cu OH” scăzut, cu 
diametrul miezului de 400 şi 600 um. Experiențele au fost efectuate cu o energie laser de 
480 mJ, corespunzând unei expuneri radiante de 170 J/cm? (fibra de 600 um). 

Bulele înregistrate în gelurile de PAA cu 
conținut ridicat de apă (92-95 %) au forme 
aproape sferice sau uşor alungite (formă de 
pară). Se observă adesea apariţia la suprafața 
lor a unor structuri neregulate, în special pen- 
tru bulele de dimensiuni mari formate în geluri 
cu conținut ridicat de apă. Micşorând conţinu- 
tul de apă din gel, adică mărind modulul lui 
Young, procesul de expansiune a bulei este 
împiedicat, conducând la o reducere a dimen- 
siunii maxime a bulei şi deci a timpului său de 
viață. Reducerea dimensiunii este însoțită de o 
micşorare a simetriei bulei, care apare din ce 
în ce mai alungită şi mai distorsionată. Aceste 
bule prezintă de asemenea o simetrie puternic Fig. 5.179, Diametrul maxim, lungimea totală 
perturbată la colaps. maximă şi lungimea maximă față de fibră ale 

Interesant de remarcat, dimensiunile maxi- bulelor produse cu laserul THC:YAG 
me ale bulelor înregistrate în gelul cu conţinut (45 2,12 um) în funcţie de conţinutul de apă 
de 95 % apă sunt mai mari decât cele ale al golului Şi de modulul de elasticitate, Gelul cu 

bulelor produse în apă și deci aceste bule du-  . 100 % apă reprezintă apă poi Energia sa 
rează mai mult, Dimensiunile caracteristice „RR 489 mi gjar jetru SM 3 | Xp 
(diametrul maxim și lungimea) ale bulelor 300 hu Spunea rotit, 170 gr; durata 
j Bj AA gimea Isului: 180 us (Asshauer eż a/, 1997). 
produse în toate gelurile investigate sunt pre» RAS a 
zentate în figura 5.179, Se observă cu claritate diferența în mărime a bulelor formate în 
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apă în comparație cu cea a bulelor generate în gelurile cu conţinut de 95 % și 92 % apă. 
Lungimea maximă a bulelor pe direcția axială de iradiere, adică extinderea lor maximă în 
mediu dincolo de vârful fibrei (lungimea faţă de fibră) şi lungimea lor totală (incluzând şi 
extinderea bulelor în spatele fibrei optice) sunt indicate de asemenea în figura 5.179. În 
gelul cel mai moale (95 % apă) se atinge o lungime maximă faţă de fibră de 3,2 mm. Această 
valoare se micşorează dacă creşte rezistența mecanică a gelului, ajungând la 1,6 mm pentru 
gelul cu conținut de 70 % apă. De remarcat că raportul între lungimea bulei față de fibra 
şi lungimea sa totală este mai mare în gelurile moi şi în apă (aproximativ 2/3) față de 
gelurile mai rigide, unde tinde spre valoarea 1/2. 

A fost măsurată expunerea radiantă de 


v 

80 = prag la care se formează bulele în funcție de 
că 705 conţinutul de apă al gelului, rezultatele fiind 
Sa: 60 s prezentate în figura 5.180. Expunerea ra- 
è 5 50 §  diantă de prag pentru iniţierea formării bule- 
gi: +0 = lor a crescut de la (24 + 4) J/cm? în apă la 
ER pA S (43 + 10) J/cm? pentru gelul cu conținut de 
Su A 2 70 % apă. În mod similar, întârzierea între 
ibo i u E startul impulsului laser şi iniţierea formării 
10095 90 85 8075 7065 =  bulei creşte de la (38 +4) us la (60 + 10) us, 
Conținutul de apă al gelului [9%] deoarece este necesar un timp mai lung pentru 
Fig. 5.180. Expunerea radiantă de prag depozitarea densității de energie necesară 
pentru formarea bulelor (cercuri) şi timpul pentru atingerea unei expuneri radiante de prag 

- de întârziere între începutul impulsului mai mari în gelurile cu conţinut scăzut de apă. 
laser şi iniţierea formării bulei (triunghiuri) Efectul expunerii radiante asupra dimen- 
în funcţie de concentraţia gelului, pentruo siunii maxime a bulelor şi asupra presiunii 
fibră cu diametrul miezului de 600 um. generate de “colapsul lor a fost investigat 
Durata impulsului este 180 us pentru gelul cu conţinut de 80 % apă, care 


estena o1) are un modul Young de 2,87:10° Pa (față de 
(3-7)-10% Pa pentru discurile intervertebrale, 4,1-105 Pa pentru menise şi (5-9)-10° Pa 
pentru cartilajul. articular). În nena 5.181 este prezentată dimensiunea bulelor la 
momentul mărimii lor maxime în funcție de 
expunerea radiantă. Lungimea totală maxi- 


-@- lungimea totalā (mm) 
‘sa diametru. (mm) 
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Fig, 5,181, Dimensiunile maxime ale bulelor  COvamai mică decât lungimea bule: în spatele 
(diametrul, lungimea totală și lungimea fată fibrei, pentru toate expunerile radiante inves- 
de fibră) în funcţie de expunerea radiantă tigate: Acest lucru este cauzat de slăbirea 


laser la capătul fibrei în gelul PAA cu gelului în jurul fibrei, datorită canalului creat 
conţinut de 80 % apă, Durata impulsului: prin introducerea fibrei în blocul de gel. 
180 us; diametrul miezului fibrei: 600 pum Amplitudinea impulsurilor de presiune 


(Asshauer et al, 1997), asociate colapsului bulelor şi timpul de viață 
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a bulelor în funcţie de expunerea ra- 100 - = 1 300 
diantă la capătul fibrei sunt arătate în fi- | | se=IPUL 96 It e aa iroa 
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Amplitudinea impulsurilor de presiune 5 30 | 3 
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la 70%). 


: : ig. 5.182. Presiunea de vârf şi ti lde viață < 
Aşadar, pentru expunerile radiante Fig CSI] ri şi timpul de viaţă a 


bulelor în funcție de expunerea radiantă laser în 


ale laserului cu holmiu investigate, care gelul PAA cu conţinut de 80 % apă. Durata 
sunt comparabile sau chiar IRIS) impulsului: 180 us; diametrul miezului fibrei: 
decât cele utilizate- în aplicaţii clinice, 600 um (Asshauer et a/.1997). 


sunt generate bule cu vapori de dimen- 
siuni mari în toate gelurile studiate, adică pentru materiale având modulul lui Young cu- 
prins între 0,14-10% Pa şi 4,6-10% Pa. Deşi se remarcă o reducere continuă a dimensiunii 
bulelor odată cu micşorarea conţinutului de apă din gel (creşterea modulului lui Young). 
totuşi se observă bule cu diametrul de câțiva milimetri (figurile 5.179 şi 5.181) chiar pentru 
eşantioane. cu rezistență mecanică mare. Nu numai dimensiunile bulelor se reduc, dar şi 
timpul de viață a bulelor şi presiunile de colaps se micşorează dacă creşte rezistența me- 
canică a gelului (la energie constantă). În particular, descreşterea presiunii este pronunțată. 

In mod analog cu observaţiile efectuate pentru cavitația în apă, geometria bulei in- 
fluențează hotărâtor generarea presiunii de colaps. Mărind expunerea radiantă, forma 
bulei deviază de la simetria sferică, luând o formă din ce în ce mai alungită. În gelurile cu 
rezistență mecanică mai mare, bulele devin şi mai mult alungite, cu forme şi mai com- 
plexe față de apă. Drept rezultat, se observă o scădere semnificativă a amplitudinii pre- 
siunii datorită asimetriei bulelor în aceste- geluri. În mod similar, este de aşteptat ca în 
țesuturile reale cu omogenitate mult mai coborâtă, prezentând o multitudine de interfețe, 
ca de exemplu peretele arterial, să se inducă bule cu asimetrii şi mai mari, care generează 
unde de presiune de amplitudine mai mică. 

Comparaţia directă cu cavitația produsă în apă indică un proces de cavitaţie în geluri 
sau țesuturi mult mai complex, Într-adevăr, extinderea maximă a bulelor. în țesut este 
rezultatul competiţiei mai multor factori, în principal rezistența mecanică şi transferul 
energiei termice prin frontiera bulei (conducţia căldurii şi condensarea). Acest lucru este 
ilustrat de faptul surprinzător, că în gelurile cu conținut mare de apă sunt produse bule 
mai mari față de cele care se formează în apă. 

Din rezultatele de mai sus pot fi deduse implicaţiile privind riscurile de distrugere la 
ablația țesuturilor moi cu fibre optice poziţionate în țesut, În țesuturile moi, în confor- 
mitate cu mărimea bulelor generate în gelurile moi, se poate induce distrugerea țesutului 
pe o adâncime de câţiva milimetri, prin ruptura țesutului pe durata formării rapide a 
bulelor (> 10 m/s) și a fazei de expansiune. Mai mult, deoarece apa în fază de vapori din 
interiorul bulei este aproape transparentă radiaţiei de 2,12 um, este de aşteptat extinderea 
pe distanțe mai mari a modificării țesutului indusă de laser, datorită căii libere prin bula 
tranzitorie formată la capătul fibrei optice (efectul Moses). Acest efect poate explica 
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observaţiile recente (Buchelt er al. 1995) privind penetrarea căldurii în discurile inter- 
vertebrale la distanțe mult mai mari faţă de vârful fibrei în comparaţie cu adâncimea de 
penetrare optică, care este de aproximativ 400 um. 

Impulsurile de presiune generate la colapsul bulei sunt potenţial periculoase, deoarece 
ele pot penetra mult mai adânc în ţesut faţă de radiația laser. În general, materialele sunt 
mai puţin rezistente la stresul de extensie față de stresul de compresie. În cazul fibrei 
poziționată în țesut, impulsurile de presiune sunt aproape numai de compresie, cu o undă 
de rarefiere slabă, spre deosebire de undele de presiune bipolare induse de iradierea laser cu 
impulsuri scurte la o interfață aer-țesut sau la vârful fibrei într-un lichid absorbant (vezi 
§ 5.6.2.1). Deocamdată, nu a fost stabilit un prag de presiune general pentru distrugerea te- 
suturilor biologice cu impulsuri de presiune scurte (ns). Rezultatele obținute până în prezent 
sugerează că în afară de amplitudinea presiunii, numărul de impulsuri aplicate şi gradientul 
stresului influențează distrugerea țesutului la nivel subcelular (Doukas er al. 1995). 

Într-un studiu recent privind ablaţia cartilajului cu laserul cu holmiu (Asshauer e al. 
1996a), nu s-au observat distrugeri la distanță mare induse de presiune în comparaţie cu 
distrugerile termice, în ciuda faptului că s-au măsurat presiuni de 250 bari la marginea 
zonei de coagulare termică. Aceste rezultate sugerează că riscurile distrugerilor datorită 
presiunilor induse sunt limitate numai în imediata apropiere a vârfului fibrei optice, atâta 
timp cât numărul de impulsuri laser aplicate nu este excesiv de mare. Pentru țesuturile moi, 
distrugerile probabile vor rezulta din ruptura țesutului datorită expansiunii bulei, deoarece 
presiunea maximă observată la colapsul bulei este semnificativ mai mică decât în apă. 

Rezultatele prezentate mai sus sugerează câteva abordări posibile pentru a reduce 
riscul distrugerilor datorită formării bulelor în aplicaţiile medicale ca chirurgia discurilor 

intervertebrale sau chirurgia corpului vitros din ochi. Distrugerile pot fi diminuate redu- 
când expunerea radiantă la valoarea minimă care induce efectul de ablaţie dorit. Mărimea 
bulei şi presiunea de colaps se micşorează la reducerea expunerii radiante pentru un 
diametru de fibră dat. Distrugerile induse de bule pot fi micşorate de asemenea reducând 
diametrul fibrei optice şi menţinând aceeaşi energie totală a impulsului. Reducerea 
diametrului fibrei micşorează în principal extinderea laterală a bulei, dar şi volumul total 
al bulei şi amplitudinea impulsului de presiune. 


5.6.5.4. Fibra optică poziționată în contact cu țesutul în lichid 


Dinamica bulelor de cavitaţie prezintă aspecte specifice atunci când fibra optică este 
poziționată în contact direct sau în imediata apropiere a țintei, aceasta fiind plasată într-un 
mediu lichid. Dyer et al. (1993) au studiat acest caz particular de cavitaţie cu impulsuri 
emise de un laser cu HF, ţinta fiind eşantioane de cornee plasate în soluție salină. 
Radiația laserului cu HF multilinie, ce emite pe 20 de tranziții în domeniul spectral 
2,67-2,96 um și impulsuri cu durata de 400 ns a fost cuplată într-o fibră din sticlă fluoru- 
rată, cu diametrul miezului de 480 um. Eşantioanele de cornee au fost iradiate în partea 
dinspre epiteliu (vezi $ 5.1.3.1), cu fibra orientată normal pe suprafață şi la distanțe 
variabile, cuprinse între poziţia de contact şi câţiva milimetri. 

Pentru cea mai simplă configuraţie, iradierea în soluție salină fără țesut, s-a observat 
expansiunea bulei de cavitaţie de la capătul fibrei, astfel că se formează o cavitate care 
este iniţial aproximativ sferică, iar uneori aplatisată către capătul fibrei. Bula atinge un 
diametru maxim de ~ 3,4 mm pe direcţia transversală fibrei şi apoi se produce colapsul şi o 
nouă cavitate care nu mai este sferică, la timpi peste = 150 us. Aceasta din urmă se înde- 
părtează față de capătul fibrei cu o viteză de ~ 100 m/s pentru frontul bulei. La o distanță de 
aproximativ 3 mm faţă de capătul fibrei, bula se sfărâmă, formând mai multe bule cu 
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diametru mai mic. O comportare similară a fost observată de Lin er al. (1990b) pentru 
impulsuri multiple ale laserului cu Er:Y AG transmise prin fibră optică în soluţie salină. 

În figura 5.183 este arătată reprezentarea 20 
razei transversale a bulei, 7» în funcție de ; 
timp, pentru expuneri radiante la ieşirea € 
fibrei de 1, 2,5 şi 5,5 J/cm?. În fiecare caz, E 
bula atinge dimensiunea maximă şi apoi -z 
suferă colapsul. Atât diminuarea maximă, cât F 
şi scara de timp pentru creşterea şi colapsul z 
bulei se micşorează dacă expunerea radiantă N 0,5 
este redusă. Bulele devin instabile în stadiul œŒ 


final al colapsului, disipându-se prin genera- 0,0 
rea de bule minuscule, Expunerea radiantă de 0 eL 100 150 200 250 300 350 
prag pentru inițierea bulelor s-a determinat a Timpul de întârziere [ps] 


fi ~ 0,6 J/cm . Totuşi, numai la expuneri ra- Fig, 5.183. Raza bulei în funcţie de timp 
diante mai mari de 2 J/cm“ bulele NS deta- pentru expuneri radiante la ieşirea fibrei de 1, 
şează de vârful fibrei şi prezintă o viteză de 2,5 şi 5,5 J/em?. Liniile întrerupte reprezintă 


deplasare semnificativă. fitarea datelor experimentale. Linia continuă 

În cazul în care vârful fibrei este pozițio- reprezintă raza calculată a bulei care are 
nat la o distanţă de 2,5 mm față de eşantionul acelaşi maxim cu valoarea experimentală 
de cornee, se observă la o expunere radiantă pentru 5,5 J/cm" (Dyer et al. 1993). 


de 4,5 J/cm? colapsul bulei la ~ 300 us, urmată de revenirea şi colapsul bulelor la 400 us 
şi respectiv 480 us. Analiza eşantioanelor de cornee plasate la diverse distanțe faţă de ca- 
pătul fibrei a relevat că distrugeri observabile se înregistrează numai pentru distanțe mai 
mici de 250 um, pentru iradieri cu mai multe impulsuri la expunerea radiantă de 5 J/cm". 
Distrugerile se manifestă sub forma ruperii şi distorsiunii fibrelor de colagen ale stromei 
pe zone care depăşesc diametrul de 1 mm. Chiar şi la această distanțare mică, radiația 
laser nu poate penetra până la suprafața, eşantionului, astfel că distrugerile sunt produse 
fie de bulele cu vapori în expansiune, fie de acțiunea mecanică a undelor acustice intense, 
sau chiar de o combinaţie a acestor efecte. Măsurători similare efectuate pentru retină au 
demonstrat că distrugerea locală a suprafeţei se poate produce cu terminalul fibrei pozi- 
ționat la o distanță mult mai mare; de exemplu la = 2 mm pentru 4,5 J/em?, ca rezultat al 
sensibilităţii mult mai mari a acestui țesut la distrugerile mecanice. 

Următoarele experiențe au fost efectuate cu terminalul! fibrei poziţionat în contact 
intim cu eșantionul de cornee plasat în soluţie salină. La expunerea radiantă de 4,5 J/cm? 
se observă după 10 us o cavitate emisferică mică în jurul terminalului fibrei, ca rezultat al 
produselor de ablaţie care sunt ejectate în lichidul înconjurător, Această cavitate emisfe- 
rică continuă să se expandeze până la = 250 us, după care intervine colapsul ei, bula dìs- 
părând definitiv la ~ 400 us. La expuneri radiante de 5 J/cm? cu fibra în contact, unda de 
stres asociată cu cavitaţia este suficient de puternică pentru a fractura şi distruge învelișul 
de acrilat al fibrei în vecinătatea terminalului, Acest lucru nu se întâmplă dacă ablaţia are 
loc în aer, 

Măsurarea impulsului de presiune care însoţeşte ablația cu fibre în contact arată că 
acesta are un timp de creștere rapid (~ 80 ns) şi o durată de ~ 200 ns. S-a observat că 
întârzierea între impulsul laser și impulsul de presiune se micşorează dacă expunerea 
radiantă este mărită, Această întârziere are o componentă fixă, determinată de timpul de 
tranzit acustic în eșantion (neglijând efectele undelor de şoc) şi o componentă care 
depinde de momentul când începe ablaţia pe durata impulsului laser. Rezultă deci că 
ablaţia intervine mai rapid dacă expunerea radiantă este mai mare. 
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Amplitudinea presiunii a fost calculată presupunând propagarea unei unde plane, 

rezultând o dependență a presiunii de vârf în funcţie de expunerea radiantă ca cea ilus 

150 —— pp trată în figura 5.184. Este clar că sunt generate 

d unde de stres puternice în cazul geometriei cu 

fibra în contact, fiind înregistrate presiuni de 

10% Pa (~ 1 000 atm) la expuneri radiante peste 
~7 J/em?. 

Rata de ablație pentru cornee, cu fibra în 
contact în soluție salină prezintă o dependență 
liniară de expunerea radiantă într-o reprezentare 
liniar-logaritmică. S-a măsurat un prag de ablaţie 
O 20 80 60 80 10  de0,4J/cm?, similar cu cel înregistrat când fibra 


Expunerea radiontå (J/cm?) este poziționată în aer (Dyer er al. 1992). Totuşi, 

Fig. 5.184. Stresul de vârf măsurat rata de ablație este mult mai coborâtă față de aer, 
cu traductorul fotoacustic în funcție în particular la expuneri radiante mari, rămânând 
de expunerea radiantă la ablaţia la aproximativ 1 um pe impuls pentru expuneri 
corneei cu laserul HF. Fibra este în radiante până la 9 J/cm?. Interesant de remarcat 
contact cu țesutul în soluție salină. că măsurarea adâncimii de ablaţie în funcţie de 


(Pysen aiil); numărul de impulsuri laser aplicate, pentru câte- 
va expuneri radiante, arată o rată de ablație pe impuls în esență constantă, cel puțin pentru 
adâncimile de ablație mici implicate. 

Zona de interacţie este semnificativ mai mică decât diametrul miezului fibrei, posibil 
datorită unei neuniformități a fasciculului laser la ieşirea din fibră. Suprafața ablată este 
lipsită de produsele de ablație, iar după 100 de impulsuri se produce o incizie cu pereţii 
bine definiți, care penetrează epiteliul şi stroma superficială. Această comportare este 
similară cu cea observată când fibra este în contact în aer, dar se deosebeşte substanțial de 
distrugerile produse când fibra este îndepărtată chiar cu o distanță mică față de suprafața 
țesutului (200 um). Aceasta sugerează că mecanismul de interacție responsabil pentru 
distrugeri este diferit în cele două cazuri. 

In studiul efectuat de Dyer er al. (1993) s-a găsit că distrugerea eşantioanelor de retină 
poate interveni în cazul iradierii cu impulsuri de 400 ns ale laserului cu HF transmise 
printr-o fibră optică în soluție salină chiar atunci când vârful fibrei este distanțat la 2 mm 
față de suprafaţa țesutului. Deoarece creşterea bulelor nu este suficient de rapidă pentru a 
ocupa întregul spațiu dintre fibră şi țesut pe scara de timp a impulsului laser, rezultă că 
bula nu poate juca rolul unei cavități care să transmită radiația IR. Se poate deduce astfel 
că această distrugere nu este rezultatul direct al ablaţiei laser. Şi în cazul corneei, chiar 
pentru distanţe mici între capătul fibrei şi țesut, lichidul rămâne în vecinătatea capătului 
fibrei pe scara de timp a impulsului laser și va atenua fasciculul incident. 

Această concluzie. este sprijinită calitativ de morfologia suprafețelor distruse, care 
diferă semnificativ de cele produse prin ablaţia directă cu laserul HF. Imaginile obţinute 
prin microscopie electronică de baleiaj sugerează că distrugerile au produs o separare a 
fibrelor de colagen în stroma corneei. Acesta poate fi rezultatul undelor de presiune, care 
au distrus împachetarea normală strânsă a fibrelor. De aceea, este rezonabil să se 
concluzioneze că atât pentru cornee, cât și pentru retină, distrugerile sunt produse fie de 
acţiunea cavității cu vapori și a efectelor jeturilor asociate, fie datorită undelor acustice de 
amplitudine mare. Datorită energiei relativ coborâte a undelor acustice generate în fază 
iniţială de expansiune a cavităţii (~ 2 % din energia aplicată este convertită în undă sono- 
ră în faza timpurie de expandare a bulei) și lipsei unor distrugeri clare de origine meca- 
nică a acestor unde la ablaţie, rezultă că energia transferată suprafeței de bulele de 
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 cavitație este sursa principală a distrugerilor. Deşi undele acustice nu pot îndepărta 
cantități importante de material de la suprafaţă, totuși ele pot distruge celulele țesutului pe 
o distanţă relativ mare, când ablaţia are loc într-un lichid de confinare. 

Palanker et al. (1997) au studiat dinamica bulelor de cavitație induse de laserul cu 
ArE în gel, atunci când fibra optică este poziționată în contact cu suprafața gelului sau în 
imediata apropiere a acestuia (100 um). S-au utilizat geluri din gelatină cu concentrația 
de 20 %, iar eşantioanele au fost iradiate în medii de soluție salină normală (9 g/l NaCI). 
În timpul iradierii unor astfel de soluţii, au fost detectate bule insolubile, constând în 
principal din hidrogen (Turovets er al. 1994). 

Radiația laserului cu excimer la 193 nm este absorbită puternic de țesuturile biologice, 
având în general o adâncime de penetrare de ordinul unui micrometru, astfel] că rezultă un 
prag coborât pentru formarea bulelor de cavitaţie, De exemplu, în cazul gelului din 
gelatină cu concentrația de 20 %, expunerea radiantă de prag este ~ 60 mJ/cm? pe impuls. 
Mediile fiziologice absorb de asemenea această radiaţie, dar mult mai puţin, astfel că 
adâncimea de penetrare în soluţie salină este ~ 60 um. Aceasta determină un prag pentru 
formarea bulelor de cavitaţie de ~ 1,8 J/cm? pe impuls. Expunerea radiantă în aplicaţiile 
vitreoretiniene nu depăşeşte în general 0,3 J/cm? pe impuls (Palanker er al. 1994b), astfel 
că bulele de cavitaţie pot fi create numai datorită absorbției radiației laser în ţesut. 

Separarea vârfului fibrei de suprafața gelului cu 60 um la o expunere radiantă de 
0,15 J/cm? pe impuls previne generarea bulelor de cavitaţie la suprafața gelului. Aceasta 
se datorează atât absorbției radiaţiei în soluția salină, cât şi divergenței fasciculului la 
ieşirea din fibră (0,4 rad). La o expunere radiantă de 0,3 J/cm? pe impuls, această distanță 
poate creşte până la 100 um. 

S-a studiat mai întâi cinetica bulelor formate în gel la o expunere radiantă de 0,35 J/cm” pe 
impuls şi un diametru al vârfului fibrei de 0,26 mm. În timpul fazei de creştere, care 
durează 25-30 us, bula are o configuraţie sferică distorsionată, cu diferite raze de curbură 
în interiorul şi în exteriorul gelului. Ea a penetrat în interior până la o adâncime de 
430 um, la 23 us după impulsul laser. După 53 us, apare o undă sferică de deformare în 
gel sub bulă, care se propagă cu viteza de (5,6 + 0,2) m/s. Colapsul bulei a fost observat 
la 63 us. După colaps, se formează din nou o bulă sub formă de inel în jurul vârfului 
fibrei, care se îndepărtează de suprafaţă (73 us). Cea de-a doua bulă dispare complet la 
110 us după impuls. 

Nu se observă o distrugere a gelului după aplicarea unui singur impuls laser. Craterul 
în gel se formează numai după aplicarea a 20 de impulsuri în acelaşi loc. Acesta, cu o 
adâncime de 80 um, are o formă cilindrică foarte precisă, cu fund plat şi diametrul egal 
cu cel al vârfului fibrei. Acest crater este adâncit cu fiecare impuls. La expuneri radiante 
mai coborâte, toate procesele ce urmează iradierii laser în gel devin mai scurte şi mai 
puţin profunde, 

În timpul iradierii cu laserul cu excimer ArF ce emite la 193 nm a soluției saline sau a 
altor medii lichide conţinând anioni de clor se generează bule insolubile conținând 
hidrogen datorită descompunerii apei, În cazul iradierii țesutului biologic, aceste bule pot 
conţine de asemenea produse volatile rezultante din descompunerea țesutului. Când 
vârful fibrei este presat ușor în gel în timpul iradierii, astfel de bule mici insolubile. cu 
diametrul variind în domeniul 50-80 pm, sunt uneori confinate între vârful fibrei şi 
eșantion, Acestea modifică dramatic dinamica şi forma bulelor de cavitație generate în 
eșantion de următorul impuls laser. Drept rezultat, în locul unui crater îngust cu diametrul 
egal cu cel al fibrei ce se produce în gel după fiecare impuls într-un experiment cu un 
Singur impuls, după aplicarea unui tren de impulsuri se formează un crater adânc şi 


îngust, De exemplu, un astfel de crater cu lățimea de 70 um şi adâncimea de 170 um se 
obţine la o expunere radiantă de 0,35 J/em? pe impuls, 
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Acest tip de crater se produce datorită interacției bulelor insolubile, cu diametrul de 
70 pm, create după primul impuls laser, cu bula cu vapori, generată după cel de-al doilea 
impuls laser. Procesul rezultant arată ca şi cum o mică minge cu gaz este împinsă în gel 
de bula de cavitație, producând un crater îngust, cu acelaşi diametru cu cel al bulei 
insolubile. Forma bulei de cavitaţie în prezenţa bulei de gaz diferă de bula produsă în 
absenţa unei bule insolubile formată anterior. 

Procesul de interacție al bulei de cavitație cu gelul în prezenţa bulei de gaz nu este 
reproductibil pentru primele 2-3 impulsuri, deoarece aspectul, poziţia şi dimensiunea 
bulei de gaz insolubile se modifică de la impuls la impuls. Spre deosebire de aceasta, 
când se aplică pe eşantion un tren de impulsuri constând din 4-5 impulsuri laser, se 
produce întotdeauna un crater îngust şi adânc. O astfel de comportare a fost observată cu 
un domeniu larg de frecvenţe de repetiţie a impulsurilor, între 0,5 şi 20 Hz şi la expuneri 
radiante variind în domeniul 0,15-0,35 J/cm? pe impuls. 

Eficiența de capturare a bulei cu gaz depinde de rigiditatea gelului. De exemplu, o 
micşorare a conținutului de gelatină de la 20 % la 10 % face gelul mai moale, rezultând o 
capturare mai bună a bulelor insolubile. În plus, primele impulsuri înmoaie gelul în zona 
iradiată şi aceasta face de asemenea capturarea bulelor mai uşoară pentru restul trenului 
de impulsuri. Astfel, acest efect poate facilita secționarea țesutului, depinzând de proprie- 
tățile sale mecanice şi de modificarea acestor proprietăţi în timpul iradierii. 

Ablaţia țesuturilor în mediu lichid cu fibra optică în contact depinde puternic de rezis- 
tența mecanică a țesuturilor. Pentru a clarifica acest aspect, Jansen er al. (1993b) au iradiat 
cu laserii Ho:YAG (4 = 2,09 um, Tp = 250 us, f- = 2 Hz) şi XeCIl (4 = 308 nm, = 115 ns, 
J- = 2 Hz) următoarele ţesuturi in vitro în soluţie salină: miocard de vită, ficat de vită, 
aortă de porc, cornee de porc, cartilaj (ureche de porc) şi os. În toate cazurile, țesuturile 
au fost iradiate cu fibra în contact cu țesutul. 

La ablaţia cu laserul cu holmiu s-a observat că în țesuturile moi se formează întotdeau- 
na o bulă cu vapori în țesut sau la suprafaţa lui. Bulele încep să se formeze la 50-100 us după 
frontul anterior al impulsului laser şi pot dura 500-800 us față de acest moment. Rezis- 
tența mecanică a țesutului joacă un rol hotărâtor. În ficat, care are o structură mecanică 
slabă, se observă o bulă mare şi o distrugere mecanică amplă în ţesut. În miocard, 
distrugerea mecanică este puternic dependentă de direcția fibrelor musculare. Fibrele 
musculare sunt rezistente, dar pot fi separate cu uşurinţă unele de altele. Bulele induse de 

laser, care reprezintă cavităţi cu presiune de vapori mare, sunt capabile să separe fibrele 
musculare şi să cauzeze astfel o distrugere semnificativă în țesut. Aceasta reprezintă şi 
explicaţia pentru faptul că se observă o bulă mare la suprafața țesutului; vaporii pot scăpa 
printre fibre, nefiind confinaţi sub suprafața țesutului. În aortă, care are o structură bine 
stratificată perpendiculară pe. direcţia de iradiere a laserului, intervine un fenomen 
similar, Totuși, în aortă bulele sunt confinate de lamelele elastice în perete, în particular 
în membrana elastică internă, Bula rămâne confinată sub suprafața țesutului şi se extinde 
lateral între straturile aortei, cauzând disecţiile laterale caracteristice craterului de ablatie 
(van Leeuwen el al, 1992), 

Corneea și cartilajul sunt țesuturi relativ rezistente care sunt capabile să reziste forței 
mecanice a bulelor cu vapori induse de laserul cu holmiu. Deşi aceste două țesuturi 
conţin un procent mare de apă, iar radiaţia laser este puternic absorbită, totuşi, nu se 
observă formarea bulelor în timpul ablaţiei laser, Din punct de vedere histologio, aceasta 
corespunde unui crater cu distrugeri mecanice colaterale reduse, În cornee se poate re- 
marea o zonă mare de distrugeri termice indusă de impulsurile laser multiple. Ca impli- 
caţii clinice rezultă că laserii în infraroșu în impulsuri pot fi capabili să ableze cartilajul, 
ca în cazul discurilor intervertebrale şi a cartilajului articulației genunchiului, cu distru- 
geri mecanice relativ coborâte în țesutul înconjurător, Poate fi realizată de asemenea abla- 
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ţia corneei cu laseri din IR în impulsuri, cu distrugeri mecanice reduse. Totuşi, distru- 
gerile termice produse de aceşti laseri sunt inadmisibil de mari, 
Ablaţia osului este diferită de cea a celorlalte țesuturi moi. Osul are un conținut de apă 


de numai 10 %, dar ceilalți constituenți absorb radiația laserului cu holmiu destul de bine. 
Ablaţia este însoțită de un nor de fum care este ejectat de la suprafața osului, Acest nor de 
fum antrenează de asemenea particulele detaşate din os. Țesutul este evident suficient de 


rezistent pentru a rezista presiunii bulelor, astfel că nu se observă distrugeri mecanice 
S-a presupus că apa din țesut și alți absorbanţi absorb energia laser, determinând expan- 
siunea osului şi fragmentarea lui, particulele fiind antrenate cu norul de fum produs de 
ablație (Izatt et al. 1990b). 

Radiația laserului cu excimer nu este absorbită de apă. Totuși, se observă bule care au 
un aspect similar cu bulele cu vapori de apă induse de laserul cu holmiu. S-a obținut 
dovada că bulele produse de laserii cu excimeri sunt într-adevăr bule cu vapori de apă 
(van Leeuwen et al. 1994). Prin urmare, aceleaşi proprietăți mecanice care influențează 
ablaţia cu laserul cu holmiu vor juca un rol similar la ablaţia cu laserul cu excimer. 

În ficat s-a observat o bulă mare la suprafața țesutului. Ca şi în cazul ablaţiei cu 
laserul cu holmiu, ficatul nu are o rezistență mecanică suficientă pentru a rezista bulei cu 
vapori în expansiune rapidă, astfel că în țesut se înregistrează distrugeri mecanice semni- 
ficative. De notat că durata impulsului laser este de numai 115 ns, pe când timpul de viață 
al bulei este de câteva sute de us. În miocard se întâmplă acelaşi lucru ca şi în cazul 
laserului cu holmiu: se observă o bulă mare pe suprafața țesutului, iar aspectul craterului 
este foarte zdrențuit. Diferența față de craterul indus de laserul cu holmiu este că țesutul a 
fost orientat diferit. Fibrele mușchiului au fost orientate perpendicular pe direcția radiaţiei 
laser, rezultând o distribuţie diferită a distrugerilor mecanice. În aortă este importantă 
poziția fibrelor din țesut. Dacă fibrele sunt împinse în țesut, bulele sunt forțate să se 
expandeze în țesut. La iradierea fără contact, bulele pot scăpa la suprafață. În acest caz, 
spre deosebire de laserul cu holmiu, țesutul este cel care absoarbe radiația laser când con- 
tactul între fibră şi țesut nu mai este menţinut. 

Ablaţia cartilajului cu laserul cu excimer prezintă bule foarte mici în decursul prime- 
lor impulsuri. După primele câteva impulsuri se formează bule mici cu timpi de viață 
lungi. Histologia relevă un crater neted, cu două disecţii la fundul craterului, care se 
extind în țesut. Originea acestor disecţii, care sunt reproductibile, nu este clară. 

Ablaţia corneei cu laserul cu excimer XeCl conduce la o secționare extrem de netedă. 
Craterul este perfect cilindric, cu un diametru egal cu diametrul fibrei, fără distrugeri 
mecanice în țesut, Deşi nu este de aşteptat ruperea directă a legăturilor chimice cu fotonii 
având lungimea de undă 308 nm, secționarea este foarte curată şi deci acest laser poate fi 
utilizat în chirurgia refractivă. Deoarece mecanismul de ablație pentru această lungime de 
undă este presupus a fi de natură termică şi nu chimică, absența distrugerilor mecanice şi 
termice este surprinzătoare. 

In os nu s-a observat îndepărtarea de țesut sau formarea bulelor la expunerea radiantă 
utilizată (4,2 J/cm?), În general, se poate conchide că țesuturile cu rezistență mecanică 
mai slabă suferă distrugeri mecanice mai ample decât țesuturile mai rezistente. Acest 
fenomen este similar cu cel observat în timpul ablaţiei cu laserul cu holmiu. În țesuturile 
mai bogate în sânge (ficatul, miocardul), se observă bule mai mari decât în țesuturile 
„âlbe”, Aceasta se explică prin absorbția hemoglobinei, care este semnificativă la lungi- 
mea de undă 308 nm. 

In concluzie, se poate afirma că proprietăţile mecanice ale țesutului joacă un rol 
deosebit de important la ablaţia țesuturilor în mediu lichid, cu fibra în contact, Acelaşi 
lucru s-a observat și în cazul ablaţiei în aer cu laserul cu CO» în impulsuri, unde 
rezistența mecanică a țesutului poate afecta îndepărtarea de masă cu un factor de şapte 
(Walsh și Deutsch 19890), 
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5.6.5.5. Fibra optică poziționată în lichid 


Când terminalul fibrei optice este poziţionat în lichid în fața țesutului care urmează să 
fie ablat, radiaţia laser este transmisă printr-un canal cu vapori de apă inițiat în jurul 
capătului fibrei de partea anterioară a impulsului laser. Acest lucru este posibil deoarece 
vaporii, spre deosebire de apa lichidă au o densitate de 100-1 000 ori mai coborâtă şi un 
coeficient de absorbție mult mai mic. Formarea și colapsul acestei bule cu vapori este 
însoțită de impulsuri de presiune care prezintă o dinamică complexă. Ele sunt respon- 
sabile pentru distrugerea țesutului învecinat şi distrugerea mecanică a capătului fibrei. De 
aceea, procesul de formare a bulelor trebuie să fie bine înţeles, deoarece acesta determină 
aspectele relevante ale ablaţiei laser. 

Numeroase studii au investigat interacția laserilor din infraroşu, vizibil şi ultraviolet 
cu diverse medii lichide, ca apa, soluţia salină, soluţii absorbante sau sângele. Ca surse de 
radiaţie din infraroşu au fost utilizați laserii cu Ho:YAG (Ith er al. 1995, Frenz et al. 
1996a, Könz et al. 1996), laserii cu Ho:YSGG (van Leeuwen er al. 1991a, van Leeuwen 
ei al. 1993b), laserii cu THC:YAG (Sedlacek er al. 1992, Asshauer et al. 1994a), laserii 
cu Er:YSGG (Ith et al. 1994, Frenz et al. 1994, Ith et al. 1995, Frenz et al. 19962), laserii 
cu Er:YAG (Loertscher er al. 1992, Forrer et al. 1994, Frenz et al. 1994), laserii cu 
Tm:Y AG (Sedlacek eż al. 1992) şi laserii cu CO (Arai et al. 1988). Ca surse de radiație din 
vizibil s-au folosit oscilatoarele parametrice optice (OPO) la 490 nm şi 555 nm (Paltauf et 
al. 1996b) şi acordabile între (400-2 500) nm (Frenz et al. 1996b). În sfârşit, în ultraviolet 
s-au utilizat laserii cu XeCI (van Leeuwen et al. 1993b) şi ArF (Turovets et al. 1996). 

Laserii cu erbiu şi holmiu se detaşează, fiind dispozitive optime pentru secționarea 
sau perforarea țesuturilor biologice în chirurgia endoscopică sau în aplicațiile minim 
invazive. Aceasta se datorează faptului că lungimile lor de undă (Er:YSGG la 2,79 um şi 
Ho:YAG la 2,12 um) sunt puternic absorbite de apă, care este prezentă în toate țesuturile, 

iar radiaţia lor poate fi transmisă prin fibre optice. De aceea, în cele ce urmează se vor 
prezenta mecanismele fizice de bază pentru ablaţia țesuturilor în mediu lichid cu aceşti 
laseri, elucidând în primul rând procesul de formare şi colaps al bulelor de cavitatie, 
precum şi dependența lor parametrică. 

Evoluţia şi caracteristicile bulelor de cavitație generate în apă de laserii cu Ho:YAG şi 
Er:YSGG vor fi prezentate atât pentru regimul declanşat (E = 20 mJ, r= 40 ns), cât şi 
pentru regimul de oscilație liberă (Æ = 100 mJ, T= 400 ns) (Frenz et al. 1996a). Radiația 
laser este transmisă prin fibre optice cu diametrul miezului de 400 um. 

Cei mai importanţi parametri ai celor doi laseri cu corp solid, adâncimea de penetrare 
optică şi durata maximă a impulsului care îndeplineşte condițiile de confinare termică şi a 
stresului sunt prezentați în tabelul 5.44. 


Tabelul 5.44. Parametrii laserilor şi proprietăţile importante ale interacției 
Laser Lungimea Durata Coeficientul Adâncimeade  Timpulde  Timpulde 


de undă impulsului de absorbţie penetrare optică  confinare confinare a 
1 [pm] Tp [us] Ha lem!] lum} = t/u, termică stresului 


T S T, [NS 

Ho YAG 2,12 0,04 23: 400 1 143 000 266 
250, 400 

Er:YSGG 2,79 0,04 2 500 4 ita 6 
250, 400 


å Dat de relația (4.71) p Dat de relația (4,72) Valoare măsurată de Asshauer er al. (1997) 


4 Deoarece £= Dy (diametrul fibrei optice), d = Dp= 1/4, (relația 4.66) 
€ Deoarece 6< Dp d'= 1/Hu (relaţia 4.66) 
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Din tabelul 5.44 rezultă că regimul de confinare termică (7, < 7;) este atins pentru 
funcţionarea laserilor cu Ho:YAG atât în regim declanșat, cât şi în regim de oscilație 
liberă: în cazul laserului cu Er:YSGG, confinarea termică este atinsă numai în regim 
declanşat. Regimul de confinare a stresului (7, < 7) este atins numai de laserul cu 
Ho:YAG în regim declanşat. 

a) Regimul declanşat. Bulele cu vapori induse în apă de laserii în regim declanşat au 
formă aproape sferică şi se dezvoltă în jurul terminalului fibrei. Raza maximă a bulei 
diferă semnificativ pentru cei doi laseri, deşi s-a folosit aceeaşi energie pentru impulsul 
laser: 7» ma(Er:YSGG) = 2,74 mm, rb ma(Ho:YAG) = 0,79 mm. Secvența cronologică a 
evenimentelor arată că, pentru ambele lungimi de undă ale laserilor în regim declanșat, 
procesul începe cu apariția unei unde de presiune, urmată de formarea unei bule sferice 
cu vapori, care creşte de la terminalul fibrei până la dimensiunea sa maximă în 85 us 
(laserul Ho:YAG) sau 220 us (laserul Er;YSGG). După atingerea volumului maxim de 
expansiune, bula începe procesul de colaps. Deoarece geometria sa a fost întrucâtva 
distorsionată de fibră, colapsul bulei cauzează apariția unui jet de apă direcționat către un 
punct situat pe axa fibrei cu puţin sub capătul ei. Acest jet de apă produce constrângerea 
şi în final separarea totală a bulei în două părți. După separare, o parte suferă colapsul 
chiar la suprafața terminalului fibrei, iar cealaltă puţin mai jos, adesea la centri de colaps 
diferiţi, vizualizați de două unde de presiune de colaps distincte. După colaps, bula 
revine, formând o bulă de revenire, care suferă de asemenea colapsul. S-au observat până 
la trei cicluri de revenire-colaps. 

Folosind fotografierea rapidă s-au 
măsurat raza maximă a bulei, rs ma Şi 
timpul de colaps al bulei, 4, pentru 
diferite energii ale impulsului. Timpul de 
colaps al bulei este definit ca jumătate 
din timpul între impulsul inițial de pre- 
siune şi impulsul de presiune la colaps. 
După cum era de aşteptat, raza maximă a 
bulei creşte cu energia impulsului laser 
ca E"? (ecuaţia 5.357). Figura 5.185 arată 


Teorie  .:. 


y=0,0924x 


Timpul de colaps al bulei [pus] 


030.551.03.95 20.55 2530. 35 


“timpul de colaps al bulei în funcție de 
raza maximă a bulei pentru ambii laseri. 
Se observă că bulele produse cu laserul 
Ho:YAG au un timp de colaps mai lung 
decât bulele de aceeaşi mărime produse 
de laserul Er;:YSGG. 

b) Regimul de oscilație liberă. Bulele 
cu vapori produse cu laserul Ho:YAG au 
formă de pară în jurul capătului fibrei. 
Diametrul maxim al bulei (1,83 mm):a 


Raza bulei [mm] 


Fig. 5.185. Timpul de colaps al bulelor induse 
de laserul în regim declanşat la capătul unei 
fibre imersată în apă în funcţie de raza maximă 
a bulelor. Punct: laserul Ho:YAG (7, = 40 ns); 
pătrat: laserul Er:YSGG (7, = 40 ns). Liniile 
continue reprezintă fitarea prin punctele 
experimentale, iar linia întreruptă valorile 
calculate cu ecuaţia (5.356) cu p, = 0 
(Frenz et al. 1996b). 


fost ceva mai mare decât lungimea sa (1,54 mm), măsurată de la capătul fibrei. Dimen- 
siunile maxime ale bulei au fost atinse după 320 us de la începutul impulsului laser. Cu 
laserul Ho:YAG s-au obţinut bule cu lungimea de :$ mm şi diametrul de 6,5 mni, la o 
energie a impulsului laser de 2 J şi o durată a sa de 250 us (parametri utilizaţi clinic în 
artroscopie), Crescând durata impulsului, rezultă o bulă mai alungită (formă de pară). 
Pentru durate mai mari de 600 us, bula suteră colapsul local deja pe durata impulsului 
laser, În general, bula generată de radiația laserului cu Ho:YAG este aproape sferică 
pentru durate mici ale impulsului laser (< 300 us), în timp ce la durate mai lungi (> 300 us), 
bula are o formă mai alungită (pară sau cilindrică). 
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Spre deosebire de cavitaţia produsă de laserul Ho:YAG, bulele generate cu laserul 
Er:YSGG (£ = 100 mJ, z, = 400 us) au formă diferită. Bulele sunt caracterizate de o for- 
mă cilindrică alungită (formă de trabuc). Bula atinge lungimea sa maximă la 350 us după 
începutul impulsului laser, Imaginile luate la diferite momente au relevat că după acest 
timp, bula începe să se închidă local şi să se redeschidă de câteva ori şi la diverse poziţii, 
până la sfârşitul impulsului laser. Pentru impulsuri cu durata mai mare de 200 us, timpul 
de viaţă a bulei este întotdeauna mai scurt decât durata impulsului. 


Pentru laserii cu Ho:YAG şi Er: /SGG în regim de 


a 1mm ;50mJ oscilație liberă, Ith er al. (1995) au măsurat energia 
Su liga laser transmisă prin bula de cavitaţie în funcţie de du- 
sau ` rata impulsului laser. Energia transmisă, măsurată sub 
Dh forma raportului E/E, unde E este energia laser trans- 
02 misă după o anumită distanță de lucru (0,5 sau 1 mm), 
So iar Ey este energia inițială a impulsului laser este pre- 


20 30 400 500 


zentată în figura 5.186. Valoarea lui E include numai 
acea parte din energia laser care este transmisă prin 
canalul cu vapori complet deschis. Pentru laserul cu 
erbiu (figura 5.1863), se observă un maxim pentru du- 
rata impulsului în domeniul cuprins între 250 us şi 
350 us, independent de distanța de lucru (Ith er al. 
1994). Mărind energia impulsului, maximul se depla- 
sează spre durate mai mici ale impulsului laser. Pentru 
zl usi” durate mai mari de 350 us, intervine o micşorare semni- 


Š 4 „_ ficativă a raportului energiei transmise, datorită energiei 
Fig. 5.186. Raportul între energia consumate de deschiderea repetată a canalului. 


transmisă prin canalul cu vapori şi 

energia iniţială a impulsului laser, 
EIE», în funcţie de durata 

impulsului, z,, măsurat pentru două 


Trebuie menţionat că pentru durate mai lungi ale 
impulsului laser de 350 us şi pentru energii mai mari de 
50 mJ, canalul se închide şi se redeschide de cel puţin 


distanţe de lucru şi două energii ale două ori, fapt dovedit de impulsurile de presiune înregis- 


impulsului laser incident: 


trate pe durata impulsului laser, tipice pentru colapsul 


(a) laserul cu Er:YSGG; (b) laserul  bulei. Această deschidere repetată a canalului conduce la 
cu Ho:YAG (Ith et al.1995). o micșorare puternică a fracției energiei transmise. 


Viteza de propagare |m/s] 


Jradianța  IMW/cnt) 


Fig, 5,187, Compararea datelor experimentale 
pentru viteza de propagare a canalului la iradierea 
apei cu laserul Er:YAG (m = 200 ps), fie la 
suprafaţă (triunghiuri), fie la o adâncime de 1 mm 
(cerc), cu previziunile modelului teoretic (linie 

continuă) (Forrer et al. 1994) 


Raportul maxim şi prin urmare 
energia maximă care poate fi transmisă 
prin canalul cu vapori având o lungime 
dată se obține dacă închiderea canalului 
coincide cu sfârşitul impulsului laser. 
Micşorând durata impulsului se reduce 
de asemenea raportul energiei transmi- 
se. Pentru energii coborâte ale impul- 
sului şi pentru o separare fibră-țesut 
mare, viteza de propagare a canalului 
este prea lentă pentru a crea un canal cu 
o lungime dorită. Pe de altă parte, vite- 
za de propagare a canalului creşte loga- 
ritmic cu iradianța laser (Forrer et al. 
1993b, Forrer et al. 1994). Acest lucru 
se poate vedea în reprezentarea din fi- 
gura 5.187, datele experimentale fiind 
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obținute cu un laser Er: YAG în regim de oscilație liberă (7 = 200 us). Iradierea s-a făcut 
cu fasciculul laser focalizat fie la suprafaţa apei (distanța talie-suprafață de 5 mm), fie în 
interiorul lichidului, la o adâncime de 1 mm. Iradianța minimă la care s-a observat 
propagarea canalului este de 12 kW/cm?. Dependenţa de iradianță a vitezei de propagare 
a canalului a fost modelată teoretic de Forrer er al. (1993), pe baza ecuației Bernoulli, a 
vâscozităţii şi a tensiunii de suprafaţă. La o iradianţă de 61 kW/cm? s-a măsurat o viteză a 
frontului de fază de 10 m/s. Factorii care influențează propagarea canalului în apa lichidă 
sunt entalpia vaporilor de apă, dependența presiunii vaporilor de temperatură, 
proprietăţile hidrodinamice, tensiunea de suprafață, conducţia căldurii şi condensarea pe 
suprafața interioară. 

În consecință, micşorarea duratei impulsului când energia impulsului este menţinută 
constantă conduce numai la o creştere logaritmică a vitezei de propagare. Este deci 
necesară o cantitate mai mare de energie pentru deschiderea canalului, datorită vitezei lui 
de propagare limitate, aceasta explicând micşorarea eficienței de ablaţie la durate scurte 
ale impulsurilor. 

În cazul laserului cu holmiu, raportul E/Eg 
este aproape constant în regiunea cuprinsă 
între 400 us şi 700 us. Forma curbelor în re- 
giunea dintre 300 us şi 400 us indică exis- 
tența unui maxim pentru impulsuri cu durată 
mai scurtă. Aceasta se datorează faptului că 
raportul £/E scade la zero pentru durate foarte 
mici ale impulsului, când frontul de fază nu 
atinge marginea inferioară a distanței. de lucru 
până la sfârşitul impulsului laser. Un alt maxim 
local se observă pentru durate ale impulsului 
laser mai mari de 400 us, cu E = 190 mJ şi o 
distanță de lucru de 1 mm. 

În continuare se prezintă rezultatele măsu- 
rării impulsurilor de presiune pentru laserii cu 
Ho:YAG şi Er:Y SGG (Frenz et al. 1996a). 

a) Regimul declanşat. Un profil temporal 
al impulsului laserului cu Ho:YAG (20 mJ, 
40 ns) şi semnalul de presiune corespunzător, 
măsurat cu hidrofonul în apă este arătat în 
figura $.188a. Semnalul de presiune arată un 

O 200 400 600 800 impuls de presiune corelat cu impulsul laserşi 

Timp [js] impulsuri de presiune ulterioare datorită co- 

(b) lapsului bulei şi a ciclurilor de revenìre-co- 

Fig. 5.188, Impulsul laser (forma de undă de laps., Forma temporală diferită a impulsurilor 


Presiune (bar) Putere [u.a] 
Presiune [u.a] 


Presiune [bar] Putere [u.a] 
Presiune lu.a.] 


sus) și semnalul de presiune înregistrat de presiune induse de expansiunea termoelas- 
simultan în apă (forma de undă de jos) după  tică iniţială şi de colaps reflectă originea lor 
impulsul laserilor în regim declanşat cu: diferită: unda de expansiune termoelastică are 


(a) Ho:YAG (20 m], 7, =40 ns); (b) Er'YSGG o formă bipolară, iar caracterul imploziv al 
(20 mJ, T, = 40 ns), Imaginea inserată I arată colapsului determină un impuls de presiune 


o mărire a primului impuls de presiune monopolar (a se vedea imaginile inserate I şi 
asociat impulsului laser, iar imaginea inserată 
II o mărire a primului impuls de presiune la 
colaps (Frenz et al, 19968), 


II în figura 5.188a). Cele două vârfuri separa- 
te în semnalul de presiune de la colaps (ima- 
ginea I) au fost generate de colapsul bulei 
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separată în două părți. De notat că amplitudinea impulsului de presiune termoelastică 
atinge o valoare pozitivă de 800 bari şi un stres negativ de extensie de 320 bari, calculate 
la vârful fibrei presupunând o dependenţă 1/r a amplitudini undelor sferice de distanţa 
față de centru. Amplitudinea presiunii generată de colapsul bulei este de 440 bari. 

Figura 5.188b prezintă profilul temporal al intensității impulsului laserului cu Er:YSGG 
în regim declanşat (20 mJ, 40 ns) şi semnalul de presiune înregistrat simultan. Semnalul de 
presiune indus de colapsul bulei are o formă temporală similară cu cea înregistrată după 
colapsul bulei induse de laserul cu Ho:YAG (a se compara imaginile inserate JI în figurile 
5.188a şi 5.188b). Totuși, amplitudinea presiunii de colaps s-a măsurat a fi de 1,6 kbari 
(calculată la centrul de colaps). Impulsul de presiune, corelat cu impulsul laser, cauzat de 
vaporizarea explozivă la formarea bulei, este caracterizat clar de forma monopolară (ima- 
ginea inserată I în figura 5.188b), cu o amplitudine de 1,3 kbari, spre deosebire de impulsul 
de presiune bipolar măsurat în timpul impulsului laserului cu Ho:Y AG. 

n general, s-a găsit că amplitudinea undei de presiune datorită vaporizării explozive 
creşte liniar cu iradianţa, în timp ce amplitudinea undei de presiune datorită colapsului 
creşte liniar cu energia impulsului şi deci cu volumul bulei cu vapori. Aceste dependențe 
sunt arătate în figura 5.189. Amplitudinea presiunii de colaps depinde de mărimea şi geo- 
metria bulei cu vapori, care sunt determinate în principal de energia disponibilă pentru 
formarea bulei, adică de energia impulsului laser. Pe de altă parte, faptul că presiunea de 
vaporizare depinde de iradianța impulsului şi nu de lungimea de undă înseamnă că 
absorbţia joacă un rol minor. Totuşi, coeficientul de absorbție efectiv în timpul procesului 
de ablație are o comportare dinamică (vezi $ 4.1.1.7.1), care creşte pentru laserul cu 
Er:YSGG la 2,79 um şi scade pentru laserul cu Er:YAG la 2,94 um. Astfel, pentru para- 
metrii specifici utilizați, diferenţa inițială a coeficienţilor de absorbție (2 500 cm" față de 
13 000 cm'!) este compensată de modificarea coeficientului de absorbție în timpul im- 
pulsului laser, asigurând aceeaşi valoare integrată pentru ambele lungimi de undă şi deci 
efecte similare. 
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Fig, 5.189. (a) Mărimea impulsului de presiune determinat de impulsul laser în regim 
declanşat în funcție de iradianța impulsului; (b) amplitudinea presiunii datorită 
colapsului bulei în funcţie de energia impulsului, Ambele presiuni sunt măsurate în apă 
pentru diferite lungimi de undă şi durate ale impulsului laser (Frenz et al 1994), 


b) Regimul de oscilație liberă. Protilurile temporale ale intensităților laser şi ale sem- 
nalelor de presiune induse în apă în timpul formării bulelor cu vapori sunt reprezentate în 
figurile 5.190a şi 5,190c. Profilul intensității impulsului laserului cu Ho:YAG (100 mJ, 
400 us), după o serie de vârfuri pronunțate, rămâne aproape constant pentru 300 us, ur- 
mat de o scădere exponențială la sfârșitul impulsului, Semnalul de presiune Șirgapunzăta” 
înregistrat de hidrofon în timpul transmiterii impulsului laser este arătat în forma de und: 
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inferioară din figura $.190a. Impulsurile de presiune semnificative de la 520, 640 şi 690 us 
coincid cu colapsul bulei iniţiale şi a bulelor care au revenit ulterior. Amplitudinea calcu- 
lată a presiunii la colapsul primei bule a fost de 160 bari. 


A [pe g 5 
ee] 3 
v 
aS k 
& s a a e & 
3 160 ră 
O 120 [5] 
2 eo | [= 
O 40 VU 
5 okorin 5 

0100 200 300 400 500 600 700 600 îi 

Timp (ps) À 
x (a) (b) 
o EP pe pc e a e vi 
3 3.90 | ] 
v A 4 
So V04 | | | 
3 Sale LU VINI | J 
2 SeA ULM 
"= 80 Q. De PER TE EAI Pa, 
= = 6 J 
9 sol S 
20 E ral 
YU 20 w 2 
S o S o 
a O 100 200 300 400 500 600700. 800 AT ET 20 30 0 
v ` v 
& Timp lps] pe Timp Ipa) 
le) (d 


Fig. 5.190. Profilurile temporale ale intensității laser (formele de undă de sus) şi 
semnalele de presiune înregistrate simultan în apă (formele de undă de jos): 

(a) impulsul laserului cu Ho:YAG (100 mJ, 400 us). Săgeata marchează momentul de 
start pentru formarea bulei; (b) vedere de detaliu a primelor 40 us ale unui impuls 
laser diferit (500 mJ, 250 us); (c) impulsul laserului cu Er: YSGG (100 mJ, 400 us); 
(d) vedere de detaliu a primelor 40 us ale aceluiaşi impuls laser (Frenz et al. 1996a). 


„O vedere de detaliu a primelor 40 us ale altui impuls laser (forma de undă de sus, 
Tp = 250 us, E = 500 mJ) şi semnalul de presiune indus (forma de undă de jos) sunt ilus- 
trate în figura 5.190b. Se poate observa că aproape fiecare vârf individual al intensității 
laser generează o undă 'de presiune termoelastică bipolară. Pentru energii pe impuls de 1 J, 
amplitudinea negativă este mai mică de 10 bari. Timpul de întârziere (aproximativ 1,5 us) 
între vârful intensității laser şi impulsul de presiune asociat se datorează timpului necesar 
ca unda de presiune să călătorească de la punctul de origine (adică de la vârful fibrei) 
până la hidrofon, cu viteza sunetului în apă (~ 1,5 km/s). În plus, o creştere lentă a pre- 
siunii (amplitudine de aproximativ 10 bari) se observă după 15 us, în care se suprapune 
impulsul bipolar de presiune cu amplitudine descrescătoare. Această creştere lentă de 
presiune coincide cu expansiunea bulei cu vapori (Kânz et al, 1995b), 

Profilul intensității laserului cu Er:YSGG şi semnalele de presiune înregistrate sunt 
arătate în figurile 5.190c și 5.190d, În comparaţie cu semnalul laserului cu Ho:YAG, 
profilul impulsului laserului cu Er;YSGG constă dintr-un număr de vârfuri, după cum se 
poate vedea din imaginea mărită (forma de undă de sus, fiaura 5.1904). Semnalul de 
presiune relevă că pentru parametrii laser utilizaţi (E = 100 m), 7, = 400 us), formarea 
bulei are Joc exploziv chiar pe durata primului vârf al impulsului laser. Acest lucru este 
indicat de primul vârf de presiune pronunțat, În plus faţă de impulsurile de presiune de la 
325, 470 şi 535 us, cauzate de colapul bulei și respectiv revenirea ei, se remarcă alte două 
impulsuri de presiune la 100 us și 180 us (adică pe durata impulsului laser). Analiza unei 
secvenţe de fotografii luate la diverse momente pe durata impulsului laser a arătat că bula 
se închide local de două ori, cauzând aceste impulsuri de presiune şi s-a redeschis din nou 
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datorită energiei impulsului transmisă în continuare. În timpul colapsului, canalul 
cilindric alungit în adâncime a generat un impuls de presiune cu amplitudinea de 80 bari, 

Cea mai pronunțată diferență între efectele induse de radiația laserilor cu Ho:YAG şi 
Er:YSGG este forma şi dinamica bulelor cu vapori formate de impulsurile laserilor în 
regim de oscilație liberă la capătul fibrei imersate în apă. Radiația laserului cu Ho:YAG 
formează o bulă în formă de pară în jurul terminalului fibrei, spre deosebire de bula 
alungită sub formă de trabuc produsă de radiaţia laserului cu Er:YSGG. Aceasta este o 
consecință directă a diferenței adâncimilor de penetrare optică a radiaţiei laser în apă. 
Formarea bulei intervine când este depozitată local densitatea minimă de energie necesară 
pentru vaporizare. Deoarece adâncimea de penetrare optică la 2,79 um este de numai 4 um, 
conținutul în energie al fiecărui vârf individual al intensității laser este mai mare decât 
pragul de vaporizare. O energie a vârfului de numai 1 mJ este suficientă pentru a încălzi un 
volum de apă sub fibra cu diametrul de 400 um şi grosimea egală cu adâncimea de 
penetrare optică la o temperatură mai mare de 100 °C, unde creşterea medie de temperatură 
AT = T, - To este calculată într-un lichid absorbant cu formula (5.361): AT = Fu pp. 

Prin urmare, formarea bulei are loc exploziv, după cum o dovedeşte impulsul de 
presiune pronunțat chiar la începutul impulsului laserului cu Er:YSGG (figura 5.190d). În 
imaginile înregistrate, formarea bulei este vizibilă în primele câteva microsecunde. Odată 
ce bula inițială este formată, următoarele vârfuri ale impulsului laser se transmit prin 
această bulă cu vapori de apă şi sunt absorbite de apă în partea opusă a bulei generate, 
formând astfel în mod continuu un canal cilindric. Corelarea care există între vârfurile 
individuale ale impulsului laser şi impulsurile de presiune sugerează că fiecare vârf indi- 
vidual al impulsului laser contribuie la procesul de vaporizare şi deci la creşterea bulei. 
Aceasta este în concordanță cu măsurătorile efectuate cu tehnica sondă-probă (Frenz et 
al. 1990), în care s-a găsit aceeaşi corelare între vârfurile impulsului laser şi evoluția 
temporală a materialului ejectat la suprafața țesutului. În plus, diferența de amplitudine 
între impulsul de presiune indus de primul vârf şi apoi de vârfurile ulterioare arată că, 
datorită condiției de frontieră iniţiale, stratul subţire de apă de sub vârful fibrei devine 
„Supraîncălzit”, rezultânid în deschiderea explozivă a canalului. Impulsurile de presiune 
induse de vârfurile ulterioare ale impulsului laser, care sunt transmise prin bula cu vapori 
existentă au amplitudini comparabile cu cele măsurate când fibra este plasată deasupra 
apei (Pratisto er al. 1996). 

Impulsurile de presiune la 100 us şi 180 us din figura 5.190c demonstrează că bula 
indusă de laserul cu Er:YSGG se închide local pe durata impulsului laser de 400 us. Pe 
baza acestei observaţii se poate presupune că presiunea în interiorul bulei este sub 
presiunea ambiantă, ceea ce înseamnă că numărul moleculelor vaporizate la frontul de 
fază este compensat de numărul de molecule care se condensează la suprafața continuu 
crescătoare a canalului (Forrer et al, 1993b). Datorită adâncimii de penetrare optică mici 
a radiaţiei laserului cu Er:YSGG în apă şi a faptului că acest laser nu îndeplineşte 
condiţia de confinare termică (tabelul 5.44), se formează un puternic gradient de tempera- 
tură la perete, care se micșorează eficient datorită difuziei căldurii chiar pe scara de timp 
a duratei impulsului laser. Închiderea locală a bulei este sprijinită în plus de raportul 
nefavorabil între lungimea bulei şi diametrul său. Această diferență devine mai pronun- 
țată odată cu creșterea duratei impulsului laser, La sfârşitul impulsului laser, întreaga bulă 
suferă în final colapsul, generând o undă de presiune calculată de circa 80 bari la centrul 
de colaps. Amplitudinea undei de presiune se micşorează dacă durata impulsului laser 
este mărită, deoarece bulele asimetrice alungite implodează asincron în centri multipli 
(Jansen et al. 1996, Ith er al. 1994), 


Interacții laser- țesut 435 


Spre deosebire de laserul cu Er:YSGG, datorită unui coeficient de absorbţie de 100 de 
ori mai mic, radiaţia laserului cu Ho:Y AG este depozitată într-un volum relativ mare, dat 
de adâncimea de penetrare optică şi de suprafaţa fibrei optice. De aceea, este necesară o 
energie laser mai mare pentru formarea bulei. În consecință, la aceeaşi rată de depozitare 
a energiei, este necesar un timp mai mare până când începe formarea bulei. Rata de 
încălzire volumetrică relativ lentă a apei cu laserul Ho:YAG în regim de oscilație liberă 
nu conduce la vaporizarea explozivă. Prin urmare, semnalul de presiune (figura 5.190a) 
este lipsit de primul impuls intens de presiune, care se observă în cazul laserului cu 
Er:YSGU în regim de oscilație liberă. Formarea bulei este indicată din punct de vedere 
acustic de o creştere lentă de presiune, după cum se observă în figura 5.190b. În cazul 
unui impuls al laserului cu Ho:YAG în regim de oscilație liberă cu energia de 100 mJ şi 
durata de 400 us, bula se formează numai după 150 us de la începutul impulsului laser. În 
acest moment, circa 38 mJ din energia laser a fost depozitată (20 J/cm’), ceea ce conduce 
la o creştere a temperaturii medii calculate la 144 °C în volumul de apă determinat de aria 
fibrei optice şi adâncimea de penetrare optică. 

Aşadar, numai o parte din volumul de apă este vaporizat (circa 15 %), conducând la 
formarea unei bule cu vapori (Jansen et al. 1995). Pe acest fapt se bazează modelul vapo- 
rizării parțiale, prezentat anterior. Ca şi în cazul radiaţiei de 2,79 um, energia ulterioară a 
impulsului contribuie continuu la formarea bulei pe direcția fasciculului laser. Deoarece 
coeficientul de absorbţie este relativ coborât (25 cm’), gradientul de temperatură la inter- 

fața bulă cu vapori-apă este moderat şi deci rata cu care moleculele se condensează la 
peretele bulei este mult mai coborâtă faţă de bula generată de laserul cu Er:YSGG. Pentru 
parametri laser identici, bula indusă de laserul cu Ho:YAG este deci caracterizată de un 
timp de viață mult mai lung decât bula indusă de laserul cu Er:YSGG. 

Kânz et al. (1996) au observat că pentru diferite energii ale impulsului laser, formarta 
bulei la capătul imersat al fibrei are loc cu diferiți timpi de întârziere măsuraţi față de 
începutul impulsului laserului cu holmiu. Experimental, s-au determinat doi timpi tipici 
de întârziere, 7, şi 12, care sunt asociaţi cu formarea bulelor. 4, este cel mai mic timp de 
întârziere la care se poate observa formarea bulei. La timpul 7, bulele încep să se expan- 
deze permanent. Pentru timpi de întârziere cuprinși între t, şi t2, bulele apar aleatoriu. Ele 
sunt observate cu probabilitate mărită când timpul de întârziere creşte, dar dimensiunea 
acestor bule este aproximativ aceeaşi. Perioada între £, şi t} depinde de iradianţa laser. La 
iradianţe laser mari, bulele apar într-un spot fierbinte. al fasciculului laser, dar ele nu se 
pot expanda dacă temperatura medie,a apei este mai coborâtă de 100 °C. Perioada de la 
începutul formării bulei până la tz este necesară pentru creşterea temperaturii medii a apei 
la 100 °C, În timpul acestei perioade, s-a observat că bula rămâne aproximativ constantă 
și începe să crească numai în vecinătatea lui ty La iradianțe. coborâte, unde t; =t» 
temperatura medie a apei este mai mare de 100 °C şi deci bulele încep să se expandeze 
imediat după apariţia lor, 

Datele experimentale. privind expunerea radiantă de prag pentru diferite stadii de 
formare a bulei în funcție de timpul de întârziere sunt prezentate în figura $.191. Dreapta 
desenată la expunerea radiantă de prag Fp > 11 J/cm? arată unde temperatura medie a vo- 
lumului apei iradiate atinge 100°C (calculată cu 5.349 pentru z = 25 om”! şi Ty = 34 %0). 
Sunt prezentate de asemenea curbele cu iradianță medie constantă, 7 (raportul între expu- 
nerea radiantă de prag şi timpul de întârziere), 

Din această reprezentare pot fi distinse trei regiuni diferite: 

a) în regiunea în care / > 1 MW/cm* formarea bulelor are loc cu un timp de întârziere 
scurt, de câteva us, la o temperatură a apei 7 < 100 °C şi aceste bule au un timp de viață 
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îndelungat. Deşi temperatura este mai coborâtă decât temperatura de echilibru pentru faza 
de vapori, aceste bule nu suferă colapsul; 


b) în regiunea în care / < 1 MW/cm? for- 
marea bulelor are loc la o temperatură a apei 
T > 100 °C. Temperatura medie care trebuie 
f atinsă pentru a produce bula creşte dramatic, 
! “i h j până la 280 °C, dacă iradianța este foarte 
4 coborâtă; 

c) bulele se pot expanda numai în regiu- 
nea cu T> 100 °C, adică diametrul lor poate 
să crească semnificativ. În acest caz ambii 
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timpi de întârziere coincid, astfel că numai 
în regiunea T> 100 °C bulele se pot expanda 
imediat după apariţia lor. 


Expansiunea lentă şi colapsul întârziat al 
bulei generate de laserul cu Ho:YAG în 
comparație cu cea indusă de laserul cu 
Er:YSGG este demonstrată cu claritate în 
regimul declanşat al celor doi laseri. Bula 
: produsă de laserul cu Ho:YAG are un timp 
de viață mai mare decât cea produsă de laserul cu Er:YSGG având aceeaşi rază. S-a arătat 
că timpul de colaps al bulei, 4, depinde liniar de raza maximă a bulei, r; max, pentru ambele 
lungimi de undă (figura 5.185). Conform relaţiei (5.373), limita teoretică a dependenței 
Tb max dE f, este o bulă goală cu p, = 0, care corespunde unei pante m = 0,0914. Presiunea 
de vapori determinată din panta laserului cu Ho:YAG rezultă a fi p, = 15,1 mbar, care 
corespunde cu valoarea determinată pentru bulele de cavitaţie produse de plasmă (Vogel 
et al. 1994a), în timp ce panta laserului cu Er:Y SGG conduce la o valoare negativă pentru 
Pb fără semnificaţie fizică. Formula lui Rayleigh (5.373) descrie colapsul unei bulei 
neperturbate cu raza r;. Discrepanța înregistrată între rezultatele măsurate şi teorie se expli- 
că prin aceea că timpul de colaps al bulei cu vapori generată la vârful unei fibre imersate 
pare a fi mai scurt decât în cazul unei bule de cavitație neperturbată. Acest lucru se poate 
întâmpla datorită jeturilor de apă de la vârful fibrei, care separă bula în două părți. 

Deşi amplitudinea presiunii de colaps se micşorează pentru ambele lungimi de undă 
odată cu creşterea duratei impulsului, măsurătorile de transmisie au arătat că pentru ablația 
eficientă a țesutului sub apă este de preferat o durată a impulsului de 200-400 us (Ith et al 
1994, Ith et al. 1995). Cu aceste durate de impulsuri, timpul de viaţă al bulelor este mai 
lung, decât durata impulsului laser. Redeschiderea multiplă a bulelor consumă o parte 
semnificativă din energia impulsului, care nu este deci disponibilă pentru ablația țesutului. 

Compararea imaginilor mărite ale semnalelor de presiune induse de laserii cu 
Ho:YAG şi Er;YSGG (formele de undă de jos din figurile 5.190b şi 5.1904) sugerează o 
altă diferență între mecanismele de formare a bulelor cu cei doi laser. Semnalele 
presiunii de recul la ablaţie induse de vaporizarea explozivă a fiecărui vârf al impulsului 
laserului cu Er;YSGG sunt monopolare, în timp ce semnalele presiunii termoelastice 
induse de laserul cu Ho:YAG prezintă o structură bipolară, Odată ce bula începe să 
crească (indicată din punct de vedere acustic de creşterea lentă a presiunii), amplitudinea 
semnalului bipolar se micșorează, deoarece condițiile de frontieră s-au schimbat. Pentru 
energii laser apropiate de pragul de ablaţie sau situate sub acesta (£ s 1 mJ la impulsul de 
250 us), semnale de presiune termoelastice bipolare sunt înregistrate şi în cazul laserului 


cu Er;YSGG, 


Fig. 5.191. Expunerea radiantă de prag 
pentru formarea bulelor în apă cu laserul cu 
holmiu în funcție de timpul de întârziere 
pentru formarea bulelor față de începutul 
impulsului laser (Kânz er al. 1996). 
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În principiu, când radiația laser este transmisă într-un lichid absorbant, materialul se 
expandează la încălzire, determinând generarea unei unde de presiune termoelastice. 
Datorită difracției acustice la marginile fibrei optice, unda de compresie plană din câmp 
apropiat devine o undă sferică bipolară în câmp îndepărtat (vezi $ 5.6.2.1). Dacă este 
îndeplinită condiția de confinare a stresului (ceea ce se întâmplă numai pentru laserul cu 
Ho:YAG în regim declanşat - tabelul 5.44), aceste impulsuri de presiune termoelastice 
pot atinge amplitudini de câțiva kbari. Aceasta implică şi faptul că pot fi generate unde de 
stres de extensie puternice la capătul fibrei imersate. Prin urmare, condiţiile sunt compa- 
rabile cu cele existente sub o suprafață liberă (de exemplu aer-apă), în care unda de pre- 
siune de compresie generată de laser este reflectată cu semn negativ datorită neadaptării 
acustice la frontieră. Când energia impulsului este suficient de mare pentru a determina 
vaporizarea explozivă a volumului de apă iradiat (cum este cazul laserului cu Er:YSGG), 
se generează simultan un impuls pozitiv de presiune mult mai puternic datorită reculului 
moleculelor de apă vaporizate. 

Pe baza acestor rezultate experimentale se pot distinge trei regimuri diferite şi deci 
trei mecanisme diferite de formare a bulelor, pentru ambele lungimi de undă: 1) iradianță 
coborâtă, adică energia unui singur vârf al impulsului laser este sub pragul de ablaţie; 
2) iradianță ridicată şi coeficient de absorbţie mare, unde formarea bulei este indusă de 
primul vârf al impulsului laser; 3) iradianță ridicată şi coeficient de absorbţie mic. 

1) Jradianță coborâtă. În cazul iradianței coborâte, fiecare vârf singular al impulsului 
laser în regim de oscilație liberă induce o undă de presiune termoelastică. Datorită ira- 
dianței coborâte şi faptului că restricţia de confinare a stresului nu este îndeplinită (fiecare 
vârf individual cu- durata de ~lus este mai lung decât timpul de confinare a stresului), se 
generează un impuls de presiune bipolar, cu o amplitudine negativă mai mică de 5 bari 
(stres de extensie). Totuşi, dacă impulsul laser îndeplineşte condiţia de. confinare termică, 
căldura generată de vârfurile ulterioare se acumulează, rezultând o temperatură medie cal- 
culată în volumul iradiat de peste 100 %C înainte de formarea bulei. S-a arătat că formarea 
bulei începe la anumite locuri de nucleație şi în spoturi fierbinți ale distribuţiei spaţiale 
neomogene a fasciculului la capătul fibrei (Kânz et al. 1995b, Forrer et al. 1993b). 

Aceste bule mici cresc ulterior, fiind influențate de căldura depozitată în apa înconju- 
rătoare şi fuzionează într-o singură bulă, care se măreşte apoi ataşată de fibră. În aceste 
condiţii, formarea bulei pentru ambele lungimi de undă poate fi considerată ca un proces 
predominant termic. Totuşi, pragul pentru formarea bulei de către radiaţia laser la 2,12 um 
este cu mai mult de un ordin de mărime mai mare decât pentru radiația laser de 2,79 um 
(0,64 J/cm?, în comparaţie cu aproximativ 20 J/cm?), deoarece coeficientul de absorbție 
este mai mic de 100 de ori. Mărind energia impulsului, formarea bulei începe mai 
devreme în raport cu frontul anterior al impulsului laser. În plus, amplitudinea undei de 
presiune termoelastice se măreşte, cu ambele componente ale stresului de compresie şi 
stresului de extensie, Aceasta este determinată de două efecte: în primul rând, datorită 
ratei mai înalte de depozitare a energiei, temperatura de fierbere a apei este atinsă mai 
devreme, În al doilea rând, punctul de fierbere este coborât de amplitudinea mai mare a 
undei de stres de extensie, 

Contribuţia undei termoelastice de extensie la procesul de cavitație este subliniată de 
două lucrări recente (Frenz er al. 1996b, Paltauf et al. 1996b). În prima dintre ele, se arată că 
chiar dacă este îndeplinită condiţia de propagare a undelor plane (diametrul fasciculului laser 
este mult mai mare decât adâncimea de penetrare optică), se pot genera bule de cavitaţie 
induse de stresul de extensie în câmpul acustic apropiat al unei fibre imersate. Calculul 
amplitudinilor undelor de presiune de compresie şi rarefiere în funcție de distanța față de axa 
fibrei confirmă faptul că unda de rarefiere este localizată în esență pe axa fibrei, 
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În cea de-a doua lucrare, Paltauf er al. (1996b) prezintă un model nou în care descrie 
mecanismul de formare inițială a bulei ca un proces de cavitație indus de stresul de exten- 
sie. Utilizând un oscilator parametric optic (OPO) pompat cu armonica a treia (355 nm) a 
unui laser cu Nd:YAG în regim declanşat (7, = 5-6 ns, A = 490 nm, Fo = 1,57 J/om?), s-a 
iradiat o soluție cu colorant (24, = 900 cm'!) printr-o fibră optică cu diametrul miezului de 
600 um. Începutul procesului de cavitaţie a fost fotografiat cu o tehnică foarte sensibilă și 
iluminare cu o lampă flash cu xenon (rezoluţie temporală de 10 ns). Unda de stres emisă 
de volumul încălzit în fața vârfului fibrei are o formă destul de complexă. Ea constă 
dintr-o undă plană care provine direct de la suprafața plană a terminalului fibrei şi o undă 
toroidală, care îşi are originea la marginea volumului încălzit. În proiecție, această undă 
toroidală este văzută ca două cercuri, cu centrele situate la marginea fibrei. Cavitaţia 
începe la 220 ns după impulsul laser, când aceste cercuri se suprapun sub axa fibrei 
Faptul că se formează bule de cavitație demonstrează că această parte a undei (partea 
interioară a torului) este o undă de rarefiere, în timp ce partea ce cuprinde torul este o 
undă de compresie. 

2) Iradianţă ridicată şi coeficient de absorbție mare. Pentru iradianță laser mare 
mecanismul de formare a bulei diferă pentru laserii cu Er:YSGG şi Ho:YAG. În cazul 
laserului cu Er:YSGG, energia unui singur vârf al impulsului laser depăşeşte pragul de 
vaporizare, conducând la formarea explozivă a bulei la capătul fibrei. Acest proces este 
indicat din punct de vedere acustic de un pronunțat impuls pozitiv de presiune (mono- 
polar), datorită stresului de recul la ablație a moleculelor de apă vaporizate. Trebuie 
subliniat că şi în acest caz este creată unda de presiune termoelastică bipolară. Deoarece 
aceste două procese au loc pe aceeaşi scară de timp, ele sunt suprapuse. În funcție de 
rezistența materialului la vaporizarea explozivă, impulsul de presiune rezultant are încă o 
formă bipolară, dar cu o amplitudine pozitivă mai mare (vezi imaginea inserată I în figura 
5.188a), sau, ca în cazul laserului cu Er:YSGG, numai o undă de presiune monopolară 
(vezi imaginea inserată I în figura 5.188b). Acest lucru este adevărat chiar şi pentru 
impulsul laserului cu Er:YSGG în regim declanşat, deoarece condiţia de confinare a 
stresului nu este îndeplinită (vezi tabelul 5.44). În acest caz nu se poate dezvolta un im- 
puls de presiune termoelastică puternic în volumul iradiat. 

3) Iradianţă ridicată şi coeficient de absorbţie mic. În cazul laserului cu Ho:YAG au 
loc simultan mecanismele mecanic şi termic de formare a bulei. Deşi energia primului 
vârf al impulsului laser nu este suficientă pentru a încălzi întregul volum iradiat până la 
punctul de fierbere, formarea bulei începe la spoturile fierbinți ale fasciculului laser la 
ieşirea din fibră. Aceasta poate fi indusă de vaporizarea apei la punctele de nucleație 
(Jansen et al. 1995) şi/sau de cavitația indusă de stresul de extensie, sau de o combinaţie a 
ambelor efecte. Ultimul mecanism este mai proeminent la funționarea laserului în regim 
declanşat, unde condiţia de confinare a stresului este îndeplinită, astfel că în volumul 
iradiat se dezvoltă un stres de extensie puternic datorită difracției acustice a undei de 
presiune termoelastice la marginile fibrei. Aceasta cauzează producerea de bule de 
cavitaţie induse de stresul de extensie la distanțe mult mai mari faţă de zona iradiată 
(Frenz et al, 1996b), 

Analiza cavitaţiei pentru cazul fibrei optice poziționată în lichid prezentată mai sus 
permite detalierea fazelor de creștere şi colaps ale bulei. Dinamica bulei de cavitație 
produsă la vârful fibrei în lichid este ilustrată schematic în figura 5.192a, Un strat subțire 
de lichid în imediata apropiere a vârfului fibrei este încălzit şi vaporizat parțial (linia 0). 
Ca urmare a acestei vaporizări, o bulă cu vapori începe să se extindă, pornind de la acest 
strat în toate direcţiile posibile: mai întâi în direcţiile frontală şi transversală faţă de axa 
fasciculului laser (linia 1) şi apoi, odată cu creşterea bulei, şi în spatele fibrei. Ca rezultat 
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al întârzierii expansiunii bulei în spatele fibrei dato- 
rită constrângerilor geometrice, a forțelor de tensiu- 
ne la suprafață şi fricțiunii lichidului lângă vârful 
fibrei, aceasta are o formă asimetrică (liniile 2-4). 
Partea frontală emisferică a bulei este mai mare 
decât cea din spatele ei, care are o forma aplatisată 
şi distorsionată, cu o depresiune în jurul fibrei. In- 
fluența vârfului fibrei şi asimetria rezultantă se mic- 
şorează odată cu mărirea dimensiunilor bulei, care 
depinde de expunerea radiantă a laserului, Astfel, 
forma bulei în faza de creştere depinde de lungimea 
de undă a laserului şi deci de coeficientul de absorb- 
ție optică în lichid, de expunerea radiantă a fasci- 
culului laser la capătul fibrei şi de distribuţia spaţială 
a iradianţei laser pe secțiunea transversală a fibrei. 

În faza de colaps, partea din spate a bulei suferă 
colapsul întotdeauna mai repede (linia 5 în figura 
5.192b), rezultând astfel accelerarea la centrul bulei 
(liniile 6-7). Datorită prezenţei unei depresiuni în Fig. 5.192. Schema evoluţiei bulei de 
partea din spate a bulei, în jurul terminalului se  Cavitaţie în fazele de: (a) creştere; 
generează un curent de lichid în direcția fasciculului  (P) Colaps, văzută din direcţia unui 
laser (săgețile din figura 5.192b). Acest curent de can sanere. B Hoogmis 
lichid seamănă cu jetul observat la colapsul bulelor cers gradien eu sai an 

È 5 . 4 printr-un ghid gol al soluției 
lângă o frontieră solidă (Vogel er al. 1989). Totuşi, concentrate de NaCl (0,9-400 g/l 
există o diferență importantă în acest caz: prezența apă). Expunerea radiantă a laserului 
terminalului previne localizarea curgerii şi deci -re- este 0,35 J/cm? pe impuls. Fiecare 
strânge posibilitatea formării unui jet puternic. Asi- linie reprezintă o secțiune prin bulă la 
metria inerentă a bulei creşte în timpul colapsului şi în momentul £/4: (0) < 0,005; (1) 0,009; 
ultima etapă se observă o formă de ciupercă (figura (2) 0,09; (3) 0,18; (4) 0,45; (5) 0,73; 
5.192b, linia 7). Aceasta este urmată de o structură cu `: (6) 0,82; (7) 0.91; (8) 1. Săgeţile 
un inel gazos exterior şi un miez gazos central (figura judic circul domwanie ale jet 
5.192b, linia 8). Acest inel are un diametru exterior ge apa (Ibrajets etic 00) 
similar cu cel al terminalului, iar miezul central este localizat la intersecția axei terminalului 
optic şi secțiunea transversală centrală prin inel care trece prin generatoare. 

Independent de mecanismul de formare a bulei, colapsul bulei generează un impuls de 
presiune puternic, Amplitudinea acestei presiuni de colaps depinde de mărimea şi geometria 
bulei, care la rândul lor sunt determinate de energia impulsului laser (Asshauer er al. 1994a, 
Frenz et al. 1994), Colapsul bulei lângă o suprafață solidă în cazul străpuneerii dielectrice 
are cel mai mare potenţial distructiv, datorită generării unui jet puternic, cu amplitudini mari 
ale presiunii, care induce distrugeri considerabile în țesut (Vogel et al. 1990). Dimpotrivă, o 
bulă produsă la capătul unei fibre optice lângă suprafața unui țesut nu generează un astfel de 
Jet localizat şi amplitudinea presiunii în timpul colapsului va fi mai mică. Aşadar, poten- 
țialul distructiv al bulei de cavitaţie datorită formării jetului este micşorat de influența fibrei 
optice și depinde de mărimea bulei și de distanţa între capătul fibrei şi țesut. 


(b) 


5.6.5.6; Micşorarea efectelor de cavitatie 


În diferite domenii ale chirurgiei cu laseri în impulsuri, ca de exemplu angioplastia 
laser, ortopedia, litotriţia laser și oftalmologia, ablaţia, fragmentarea sau procesul de 


440  BIOFOTONICĂ 


E a a a a a a n 


distrugere a țesuturilor are loc într-un mediu lichid. Ablaţia cu laseri în impulsuri este 
însoțită întotdeauna de cavitaţie, care determină deformarea structurală a țesutului încon- 
jurător, fiind adesea nedorită, putând fi mai pronunţată decât însuşi efectul de ablaţie al 
țesutului. Vogel er al. (1996a) au elaborat un nou concept pentru micşorarea distrugerilor 
induse de cavitaţie. Acest concept este ilustrat pentru angioplastia laser, dar este suficient de 
general pentru a fi aplicabil în toate aplicaţiile de ablaţie laser cu impulsuri în mediu lichid. 

În angioplastia cu laseri în impulsuri, ablaţia are loc printr-un proces de vaporizare 

explozivă în vasul sangvin umplut cu sânge. Aplicarea impulsului laser generează o bulă 
de cavitație (van Leeuwen er al. 1991b, Preisack et al. 1992), a cărei expansiune conduce 
la dilatarea tranzitorie (pe o durată de microsecunde) a peretelui vasului sangvin (van 
Leeuwen et al. 1992). Colapsul ulterior al bulei determină contracția pereţilor vasului 
sangvin, care constituie o traumă mecanică în plus (van Leeuwen et al. 1993c). Este 
posibil ca distrugerile mecanice şi răspunsul ulterior la vindecare să contribuie la proba- 
bilitatea destul de ridicată de revenire a stenozei după angioplastia laser, care a împiedicat 
până în prezent acceptarea clinică a metodei pe scară largă. Au fost propuse două metode 
pentru reducerea cavitaţiei, respectiv stropirea arterelor cu un jet de soluție salină (care 
micşorează absorbţia radiaţiei laserilor cu excimer de către sânge) şi multiplexarea (divi- 
zarea spațială şi în timp a unui fascicul laser în mai multe impulsuri cu energie mai mică) 
(vezi $ 5.6.5.2). Ambele concepte conduc numai la o micşorare graduală a efectelor de 
cavitație, deoarece ele nu evită ablația în mediu lichid. 

Cea mai eficientă abordare pentru evitarea cavitaţiei este de a deplasa lichidul din 
vecinătatea locului de ablaţie. Vogel er al. (1996a) au realizat acest lucru fără injectarea 
unui gaz exogen, prin împărţirea energiei impulsului laser într-un prim impuls cu energie 
coborâtă şi un impuls de ablaţie cu energie ridicată. Primul impuls produce o bulă de 
cavitație mică, iar impulsul de ablaţie este aplicat când această bulă este expandată la 
maxim şi poate fi umplută cu produsele de ablaţie ale impulsului principal. Energia 
primului impuls trebuie să fie suficient de coborâtă pentru a menţine efectele de cavitație 
sub pragul de distrugere a pereţilor vasului sangvin. Dacă raportul energiilor celor două 
impulsuri este ales corespunzător, produsele de ablaţie nu vor provoca expansiunea supli- 
mentară a bulei generată de primul impuls şi mărimea maximă a bulei va rămâne mult 
mai mică decât în cazul unui singur impuls de ablaţie. 

Pentru a identifica raportul adecvat între energiile primului impuls şi a impulsului 
principal de ablaţie şi pentru a analiza cât de critică este întâzierea între cele două 
impulsuri, Vogel er al. (1996a) au efectuat calcule numerice privind evoluţia temporală a 
razei bulei şi a presiunii în interiorul bulei. S-a utilizat modelul Gilmore pentru dinamica 
bulelor de cavitaţie, care ține cont de compresibilitatea lichidului care înconjoară bula, de 
vâscozitate și de tensiunea la suprafață. Considerarea compresibilității este de mare 
importanță, pe când vâscozitatea şi tensiunea la suprafață au o semnificație mai redusă 
pentru condiţiile experimentale concrete. Modelul presupune la început un conţinut 
constant de gaz în bulă, dat de raza sa de echilibru. Expansiunea bulei la ablaţia laser în 
impulsuri a fost modelată prin introducerea unei raze de echilibru dependentă de timp; 
care reflectă vaporizarea apei, țesutului şi plăcii de aterom de către impulsul laser. 

Analiza experimentală a efectelor de cavitaţie după iradierea cu un singur impuls sau 
cu două impulsuri s-a realizat in vitro cu un tub de silicon imersat în apă, ca model pentru 
vasul sangvin. Tubul a avut un diametrul de 5 mm și o grosime a peretelui de 0,4 mm. 
Proprietăţile mecanice sunt similare cu cele ale arterelor umane: modulul Young s-a măsu- 
rat a fi 200 N/cm?, în timp ce vasele sangvine reale au un modul Young de 200-500 N/cm“ 
(20-50 bari), Tubul din silicon a fost umplut cu apă în loc de sânge, pentru a putea vizua- 
liza dinamica bulelor de cavitaţie. Impulsurile laser au fost transmise printr-o fibră din 
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cuarț cu diametrul de 275 um pe o ţintă (piatră neagră) care modelează placa calcifiată și 
care asigură absorbția energiei în condiții reproductibile. Cele două impulsuri laser, cu 
raportul între energii variabil şi întârzierea în timp controlată, sunt generate prin cuplarea 
fasciculelor a doi laseri în aceeaşi fibră din cuarț. Impulsul de ablaţie a fost produs de un 
laser cu colorant pompat cu lampă flash, care produce impulsuri cu durata de 3 us și lun- 
gimea de undă 630 nm, iar primul impuls s-a obținut de la un laser cu alexandrit în regim 
declanşat, care generează impulsuri cu durata de 120 ns și lungimea de undă 750 nm. Efec- 
tele de cavitaţie au fost investigate după un singur impuls de ablaţie cu energia de 70 mJ şi 
după aplicarea ambelor impulsuri, când impulsul de ablație cu energia de 70 mJ este 
transmis după ce bula a fost generată de primul impuls laser cu energia de 10 mJ şi s-a 
expandat la dimensiunea sa maximă. 
Figura 5.193 prezintă dinamica bu- 
lei de cavitație calculată pentru: (a) un 
singur impuls de ablație; (b) primul 
impuls; (c) ambele impulsuri separate 
de un interval de timp de 70 us. Aces- 
ta este timpul după care bula produsă 
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şi aceeaşi durată cu cea a laserului cu 
alexandrit utilizată experimental de Fig. 5.193. Dinamica bulelor de cavitaţie generate de 
Vogel er al, (1996a), laser, calculată cu modelul Gilmore: (a) raza bulei 
Aplicând numai impulsul de abla- (stânga) şi presiunea în interiorul bulei după impulsul 
ție, raza maximă a bulei este 1,93 mm de ahja tio (rae = 750 um); (b) dinamica butei după l 
(figura 5,1934), faţă de 0,75 mm cu primul impuls (rse = 300 um); (c) impulsul de ablaţie 
primul impuls (figura 5,193b); (a aplicat după 70 ks faţă de primul impuls, când bula 
pul fmpulsului. de; ablatie, presiunea. în generată de primul impuls atinge expansiunea 
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1 us la 580 MPa, Presiunea mare în două impulsuri laser este 1:14,6 (Vogel et aè 1996a). 
interiorul cavităţii accelerează lichidul 

înconjurător și, datorită inerţiei masei de fluid, bula se extinde dincolo de punctul în care 
presiunea internă egalează presiunea hidrostatică, Prin urmare, presiunea în interiorul 
bulei este mult mai coborâtă decât presiunea hidrostatică pe cea mai mare durată a 
timpului de oscilație a bulei, Presiunea joasă din interiorul bulei expandate conduce la 
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colapsul său, timp în care conținutul bulei este comprimat și presiunea creşte din nou la 
62 MPa. Aşadar, bula revine şi ciclul de oscilație se repetă. Oscilaţiile bulei sunt amortizate 
deoarece în timpul fiecărui colaps o undă acustică se transmite în lichidul înconjurător. 

Când impulsul de ablație este aplicat în bula expandată de primul impuls (figura 
5.193c), raza bulei rămâne constantă la 0,75 mm, cu oscilații minime în jurul valorii de 
echilibru, 7e. Presiunea în interiorul bulei creată de primul impuls este mărită până la 
presiunea hidrostatică şi rămâne constantă, cu fluctuații mici (< 0,01 MPa) în jurul acestei 
valori. Cantitatea mai mare de gaz din interiorul bulei produsă de ablație previne colapsul 
său şi deci nu există impulsuri de presiune generate de colaps. În realitate, conținutul 
bulei se va condensa sau dizolva în lichid după un anumit timp şi bula va dispărea. 
Volumul maxim al bulei după cele două impulsuri este mai mic cu un factor de 17,7 față 
de cel obţinut numai cu impulsul de ablație. 

Dacă raportul energiilor este mai mare decât în cazul optim descris mai sus, impulsul de 
ablație măreşte presiunea în interiorul bulei formată de primul impuls peste presiunea hidro- 
statică şi bula începe să crească din nou. Cu un raport de 1:36, presiunea creşte la 0,3 MPa 
şi volumul maxim al bulei după aplicarea ambelor impulsuri este cu un factor de numai 8,5 
mai mic decât după impulsul de ablaţie singur, față de factorul 17,7 în cazul optim. 

Reducerea. maximă a razei se realizează când impulsul de ablaţie este aplicat în 
momentul expansiunii maxime a bulei produse de primul impuls (figura 5.193c). Dacă 
impulsul de ablație este aplicat cu 20 us mai devreme sau mai târziu, dinamica bulei nu 
diferă considerabil de cazul optim. Chiar şi atunci când desincronizarea este 40 us față de 
optim, presiunea în interiorul bulei produsă de primul impuls nu creşte cu mai mult de 3 
bari peste presiunea hidrostatică şi volumul maxim al bulei este încă cu un factor de 8 
mai mic decât după un singur impuls de ablaţie. 

Presiunea mare din interiorul cavității accelerează lichidul înconjurător şi astfel 
transformă energia potențială a vaporilor încălziți în energie cinetică a curgerii radiale a 
lichidului. Când presiunea în interiorul bulei scade la presiunea ambiantă, forța încetează, 
dar bula continuă să crească datorită inerţiei masei de fluid. Într-un lichid liber, aceasta 
conduce la mărirea bulei mult peste situația de echilibru, iar într-un vas sangvin, ea poate 
determina dilatarea peretelui vasului. 

Pentru a estima energia cheltuită cu dilatarea tubului de silicon după un impuls de 70 
mJ, raza maximă a bulei, r; max, într-un lichid liber (3,8 mm), a fost comparată cu raza 
maximă a bulei în tubul de silicon (3,05 mm). 

Energia bulei este dată de formula (5.357). Când diferența de presiune între presiunea 
interioară şi cea exterioară este presupusă a fi apropiată de 0,1 MPa (presiunea 
hidrostatică) în ambele cazuri, rezultă că 50 % din energia bulei este consumată în 
procesul de dilatare. Energia bulei în lichidul liber este 22 mJ, adică energia de dilatare 
este 11 mJ. Efectele tisulare induse de cavitaţie sunt mai severe decât efectele cauzate de. 
impulsurile de presiune determinate de iradierea laser. Cele din urmă acționează la nivel 
celular sau subcelular datorită duratei lor mici (Vogel et al. 1994a, Doukas et al. 1993). 
Spre deosebire de acestea, acţiunile exercitate de expandarea cavității cu vapori conduce 
la deformarea structurală în țesut pe o scară mult mai mare. 

O nouă observaţie realizată în acest studiu este apariția unei unde de stres de extensie 
în timpul oscilaţiei bulei de cavitaţie, indicată de micile bule de cavitație apărute în 
exteriorul peretelui tubului din silicon. O limită inferioară a amplitudinii undei de stres 
este dată de faptul că ea trebuie să fie mai mare decât pragul de cavitaţie în lichidul care 
înconjoară tubul, Pragul pentru cavitaţia ultrasonică în apă este (0,1-1) MPa, în funcție de 
frecvenţa sunetului, iar pragul pentru cavitaţia indusă de un singur impuls de presiune cu 
durată mai mică de o microsecundă este 0,75-0,8 MPa (Paltauf er al. 1992, Jacques et al. 
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1992a). Stresul de extensie se explică prin revenirea elastică a peretelui tubului sau a 
vasului sangvin. 

Tehnica cu două impulsuri face posibilă deplasarea lichidului de lângă locul de ablație 
fără a introduce un gaz exogen în vasul sangvin, iar însuşi procesul de cavitație este 
utilizat pentru reducerea efectelor de cavitație ale impulsului de ablație. Volumul maxim 
al bulei a fost micşorat cu un factor de 15 (experimental) şi 17,7 (calculat), față de cazul 
când se aplică numai impulsul de ablație. Deoarece expansiunea maximă a presiunii în 
interiorul bulei creată de primul impuls este cu mult mai mică decât presiunea hidrosta- 
tică, bula poate fi umplută cu materialul vaporizat de impulsul de ablaţie fără a fi mărită 
în plus. Astfel, nu se produce o energie cinetică suplimentară de către impulsul de ablaţie. 
Energia depozitată este disipată în principal prin conducţia căldurii şi, într-o măsură mai 
mică, de impulsul acustic emis în timpul colapsului bulei. Acest impuls este totuşi mai 
slab decât cel emis de un singur impuls de ablaţie, datorită cantităţii mai mari de material 
din interiorul bulei care încetineşte viteza de colaps a bulei. In ansamblu, o cantitate mai 
mică de energie este convertită în forme mecanice (energie acustică şi cinetică) şi un pro- 
cent mai mare este convertită direct în căldură. Aceasta conduce la micşorarea traumelor 
mecanice în țesutul înconjurător. De asemenea, distrugerea termică a țesutului la peretele 
bulei rămâne nesemnificativă, deoarece energiile impulsurilor utilizate sunt relativ co- 
borâte şi produsele de ablaţie se răcesc adiabatic în timpul expansiunii lor în bula produsă 
de primul impuls. 

Reducerea maximă a razei bulei găsită experimental este apropiată de cea prezisă de 
calculele numerice. Raza este redusă în ambele cazuri la aproximativ 40 % din valoarea 
inițială, iar volumul bulei la 7 %. Raportul energiilor care conduce la reducerea maximă a 
razei a fost 1:14,6 în calcul şi 1:7 în experiment. Trebuie notat că modelarea teoretică se 
referă la energia rezultantă din vaporizarea materialului ablat, în timp ce valorile expe- 
rimentale se aplică energiei totale a impulsului laser la capătul fibrei, care nu contribuie 
complet la vaporizare. Lângă prag, procentul din energie ce determină vaporizarea este 
mai mic decât cel corespunzător energiilor mai mari. Prin urmare, raportul între energia 
efectivă a primului impuls şi energia impulsului de ablație în experienţe este probabil mai 
mare de 1:7, adică mai apropiat de 1:14,6. 

Regula care se aplică pentru a găsi raportul optim între energiile impulsurilor este ca 
presiunea în interiorul bulei creată de primul impuls să atingă presiunea hidrostatică 
imediat după aplicarea impulsului de ablație. În acest caz, impulsul de ablație nu produce 
o forță adițională, care să determine dilatarea peretelui vasului. Conform calculelor 
numerice, acesta este cazul când raza de echilibru după impulsul de ablaţie egalează raza 
maximă a bulei după primul impuls (figura 5.193c). Acest caz corespunde unui raport 
între energii de 1:14,6. Totuşi, chiar şi rapoarte mai mari conduc la efecte benefice. La un 
raport 1:36, presiunea în interiorul bulei este mărită la 0.3 MPa, dar aceasta este încă 
tolerabilă, deoarece în angioplastia cu balon se aplică presiuni chiar mai mari şi pe durate 
mai lungi. Se poate conchide că primul impuls, cu o energie relativ mică, poate reduce 
considerabil efectele distructive ale cavitației, 

Impulsul de ablaţie trebuie să fie aplicat în mod ideal când bula formată de primul 
impuls este expandată la maxim. În cazul energiilor impulsurilor utilizate clinic, timpul 
de întârziere este aproximativ 50-100 us după primul impuls. Pentru a determina timpul 
de întârziere corespunzător între impulsuri, trebuie cunoscută perioada de oscilație a bulei 
datorită primului impuls. Aceasta poate fi măsurată dacă se determină diferenţa de timp 
între impulsurile acustice de la generarea bulei şi de la colapsul său. Întârzierea optimă 
între impulsuri este 4, (timpul de colaps al bulei), Atâta timp cât impulsul de ablație este 

transmis prin bula în expansiune formată de primul impuls, întârzierea între cele două im- 
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1992a). Stresul de extensie se explică prin revenirea elastică a peretelui tubului sau a 
vasului sangvin. 

Tehnica cu două impulsuri face posibilă deplasarea lichidului de lângă locul de ablaţie 
fără a introduce un gaz exogen în vasul sangvin, iar însuși procesul de cavitaţie este 
utilizat pentru reducerea efectelor de cavitație ale impulsului de ablaţie. Volumul maxim 
al bulei a fost micşorat cu un factor de 15 (experimental) şi 17,7 (calculat), faţă de cazul 
când se aplică numai impulsul de ablaţie. Deoarece expansiunea maximă a presiunii în 
interiorul bulei creată de primul impuls este cu mult mai mică decât presiunea hidrosta- 
tică, bula poate fi umplută cu materialul vaporizat de impulsul de ablaţie fără a fi mărită 
în plus. Astfel, nu se produce o energie cinetică suplimentară de către impulsul de ablație. 
Energia depozitată este disipată în principal prin conducţia căldurii şi, într-o măsură mai 
mică, de impulsul acustic emis în timpul colapsului bulei. Acest impuls este totuşi mai 
slab decât cel emis de un singur impuls de ablaţie, datorită cantității mai mari de material 
din interiorul bulei care încetineşte viteza de colaps a bulei. În ansamblu, o cantitate mai 
mică de energie este convertită în forme mecanice (energie acustică şi cinetică) şi un pro- 
cent mai mare este convertită direct în căldură. Aceasta conduce la micşorarea traumelor 
mecanice în țesutul înconjurător. De asemenea, distrugerea termică a țesutului la peretele 
bulei rămâne nesemnificativă, deoarece energiile impulsurilor utilizate sunt relativ co- 
borâte şi produsele de ablaţie se răcesc adiabatic în timpul expansiunii lor în bula produsă 
de primul impuls. 

Reducerea maximă a razei bulei găsită experimental este apropiată de cea prezisă de 
calculele numerice. Raza este redusă în ambele cazuri la aproximativ 40 % din valoarea 
inițială, iar volumul bulei la 7 %. Raportul energiilor care conduce la reducerea maximă a 
razei a fost 1:14,6 în calcul şi 1:7 în experiment. Trebuie notat că modelarea teoretică se 
referă la energia rezultantă din vaporizarea materialului ablat, în timp ce valorile expe- 
rimentale se aplică energiei totale a impulsului laser la capătul fibrei, care nu contribuie 
complet la vaporizare. Lângă prag, procentul din energie ce determină vaporizarea este 
mai mic decât cel corespunzător energiilor mai mari. Prin urmare, raportul între energia 
efectivă a primului impuls şi energia impulsului de ablaţie în experienţe este probabil mai 
mare de 1:7, adică mai apropiat de 1:14,6. 

Regula care se aplică pentru a găsi raportul optim între energiile impulsurilor este ca 
presiunea în interiorul bulei creată de primul impuls să atingă presiunea hidrostatică 
imediat după aplicarea impulsului de ablaţie. În acest caz, impulsul de ablație nu produce 
o forță adițională, care să determine dilatarea peretelui vasului. Conform calculelor 
numerice, acesta este cazul când raza de echilibru după impulsul de ablaţie egalează raza 
maximă a bulei după primul impuls (figura 5.193c). Acest caz corespunde unui raport 
între energii de 1:14,6. Totuşi, chiar şi rapoarte mai mari conduc la efecte benefice. La un 
raport 1:36, presiunea în interiorul bulei este mărită la 0,3 MPa, dar aceasta este încă 
tolerabilă, deoarece în angioplastia cu balon se aplică presiuni chiar mai mari şi pe durate 
mai lungi. Se poate conchide că primul impuls, cu o energie relativ mică, poate reduce 
considerabil efectele distructive ale cavitaţiei. 

Impulsul de ablaţie trebuie să fie aplicat în mod ideal când bula formată de primul 
impuls este expandată la maxim. În cazul energiilor impulsurilor utilizate clinic, timpul 
de întârziere este aproximativ 50-100 us după primul impuls. Pentru a determina timpul 
de întârziere corespunzător între impulsuri, trebuie cunoscută perioada de oscilație a bulei 
datorită primului impuls. Aceasta poate fi măsurată dacă se determină diferența de timp 
între impulsurile acustice de la generarea bulei şi de la colapsul său. Întârzierea optimă 
între impulsuri este +, (timpul de colaps al bulei). Atâta timp cât impulsul de ablaţie este 
transmis prin bula în expansiune formată de primul impuls, întârzierea între cele două im- 
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pulsuri nu este foarte critică, Intervalul de timp în care se obţine o reducere a volumului 
cu un factor de 8 se întinde pe mai mult de 50 % din perioada de oscilație a bulei. 

Conceptul cu două impulsuri nu este restrâns numai la combinaţia de laseri decrisă 
mai sus, dar poate fi realizat cu oricare laser care emite impulsuri scurte. Impulsul de 
ablație trebuie să fie suficient de scurt pentru a realiza condiţia de confinare a stresului 
(relaţia 4.72), deoarece în acest caz pragul de ablaţie este coborât considerabil (Albagli er 
al. 19943). Pe de altă parte, impulsul trebuie să fie suficient de lung pentru a nu distruge 
fibra optică. 

Dinamica bulelor de cavitaţie induse de laserii în regim de oscilație liberă se aseamă- 
nă cu dinamica determinată de două impulsuri, respectiv primele vârfuri ale trenului de 
impulsuri creează o cavitate în care se pot vaporiza produsele de ablaţie generate de vâr- 
furile ulterioare. Generarea unei bule de cavitaţie de o mărime dată necesită aproximativ 
de 10 ori mai multă energie cu un laser cu holmiu în regim de oscilație liberă față de un 
laser cu excimer (van Leeuwen eż al. 1992). Ablaţia plăcii cu impulsuri ale laserului cu 
holmiu în regim de oscilație liberă având durata de 250-500 us necesită, pe de altă parte, 
o energie mult mai mare decât ablația cu impulsuri ale laserului cu excimer ce au o durată 
sub 200 ns (Deckelbaum 1994). Acest dezavantaj al impulsurilor laserilor în regim de 
oscilație liberă este evitat prin folosirea a două impulsuri cu durată de microsecunde sau 
sub o microsecundă. 

Deplasarea sângelui de către primul impuls măreşte transmisia de energie la locul de 
ablație şi asigură condiţiile ca produsele de ablaţie să se îndepărteze uşor de locul de 
ablație (Dingus 1992). Aceste efecte pot îmbunătăți eficienţa de ablaţie. Peretele crateru- 
lui ablat este mai neted dacă ablaţia se realizează în gaz față de apă. Deplasarea sângelui 
de la locul de ablaţie de către primul impuls creează în plus condiții mai bune pentru 
analiza spectroscopică a țesutului în vecinătatea capătului fibrei. Identificarea țesutului 
normal şi a celui aterosclerotic prin spectroscopie de fluorescență poate ghida ablaţia 
plăcii în cazul obturaţiei totale a vasului, care nu poate fi traversat de o sârmă de ghidare 
(Deckelbaum 1994). Cu un control îmbunătăţit în timpul procedurii de ablaţie este posibil 
de asemenea să se creeze un lumen mai larg în timpul recanalizării vaselor, fără riscul 
perforării pereților vasului. Această tehnică va mări numărul cazurilor în care angioplas- 
tia laser poate fi realizată fără angioplastia cu balon ajutătoare, care în prezent este adesea 
necesară pentru lărgirea lumenului vaselor sangvine obturate. 


5.6.5.7. Administrarea medicamentelor prin cavitație laser 


O nouă metodă de administrare a medicamentelor a fost elaborată recent (Flotte er al. 
1995), care se bazează pe efectele fotomecanice generate la interacția laser-țesut. Studiile 
efectuate au arătat că undele de presiune pot întârzia creşterea tumorilor, fie singure, fie 
în combinaţie cu chimioterapia. Efectele pot fi produse de o varietate de procese fizice, 
incluzând căldura, cavitaţia, formarea plasmei şi a radicalilor liberi. Metoda administrării 
medicamentelor prin efecte fotomecanice este analogă terapiei fotodinamice, cu excepția 
faptului că sunt utilizate impulsuri de presiune care măresc eficiența absorbției unor me- 
dicamente, față de medicamentele activate de lumină. Această modalitate terapeutică ofe- 
ră o tehnologie complementară care poate fi utilizată într-o serie de afecțiuni, incluzând 
infecțiile, abcesele și cancerul, 

Mărirea citotoxicităţii medicamentelor de către undele de stres induse de laser utilizează 
o localizare cu două nivele, analogă terapiei fotadinamice, cu excepția faptului că energia 
este transmisă prin impulsurile de presiune, Undele de stres induse de laser sunt transmise 
unei tumori în care există o concentrare intracelulară ridicată a medicamentelor. 
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Acțiunea combinată a undelor de stres și a medicamentelor are un număr de avantaje 
față de alte modalităţi: o adâncime de penetrare mai mare; limitarea efectelor secundare; 
există o mulțime de medicamente adecvate acestei tehnologii; undele de stres prezintă un 
anumit grad de selectivitate în distrugerea celulelor tumorale. Această abordare poate fi 
utilizată pentru administrarea unui număr de molecule în celule, inclusiv medicamente şi 
ADN. Flotte et al. (1995) au demonstrat posibilitatea de a introduce ADN străin într-o 
linie de celule folosind undele de stres, Celulele supraviețuiesc acestei proceduri, iar 
ADN-ul nu este modificat. Această metodă de administrare moleculară poate fi utilă 
pentru o serie de aplicaţii, inclusiv terapia genelor. 

Shangguan et al. (1996a) au demonstrat că medicamentele pot fi administrate în 
trombus prin utilizarea presiunilor hidrodinamice generate ca urmare a expansiunii şi 
colapsului bulelor de cavitaţie induse de laser. Distribuţia spaţială a medicamentelor ad- 
ministrate depinde de o serie de parametri ca energia laser, coeficientul de absorbţie, 
mărimea fibrei şi rezistența materialului. Formarea bulei la suprafața cheagului de sânge 
datorită absorbției energiei laser poate cauza de asemenea o mişcare de curgere lângă 
bula de cavitaţie, cu viteze de până la 12 m/s (Shangguan et al. 1996c). Curgerea hidro- 
dinamică ce rezultă la formarea bulei în timpul trombolizei laser poate fi utilizată pentru 
uşurarea administrării medicamentelor. Această formă de administrare localizată a medi- 
camentelor a fost numită „administrare fotomecanică a medicamentelor” (Shangguan er 
al. 1998a), pentru a o distinge de „administrarea fotoacustică a medicamentelor” (Doukas 
et al. 1996; vezi $ 5.6.2.3), care este legată de impulsurile puternice de presiune care 
cauzează ca membranele celulelor să devină temporar permeabile. Administrarea foto- 
acustică a medicamentelor necesită impulsuri laser de nanosecunde sau chiar mai scurte, 
pe când administrarea fotomecanică a medicamentelor se poate realiza şi cu impulsuri 
laser de microsecunde. 

Tromboliza laser este o metodă promițătoare pentru curățirea arterelor de cheagurile 
de sânge. Metoda este mai avantajoasă faţă de chirurgie, angioplastia cu balon sau alte 
forme de intervenţie vasculară. Impulsurile laser pot fi transmise în artere prin catetere cu 
fibre optice, evitând astfel o intervenţie chirurgicală majoră. Trombusul este îndepărtat de 
impulsurile laser şi nu de mijloacele mecanice care pot dilata peretele arterial. Trombo- 
liza laser poate reduce rata înaltă de restenoză care apare la angioplastia cu balon. Ablaţia 
se poate realiza cu aproape orice sursă laser, de exemplu laserul cu Ho:YAG, dar sunt 
preferate lungimile de undă care sunt absorbite puternic de trombus şi absorbite slab de 
țesutul vascular, astfel încât îndepărtarea trombusului să se facă selectiv şi în siguranță. 
Utilizarea cateterelor cu fibre optice oferă posibilitatea îndepărtării trombusului în vasele 
mici (de exemplu în vasele cerebrale) sau în vasele mari (grefe). 

Rata de difuzie a medicamentelor în trombus folosind infuzia constantă este mult mai 
coborâtă decât în cazul trombolizei laser. De exemplu, vor fi necesare 30 de minute 
pentru a dizolva 32 % din trombus (trombusul care a cântărit (133 + 31) mg înainte de 
tratament va cântări (90 + 26) mg după tratament) prin folosirea infuziei constante a uro- 
kinazei (Mitchel et al, 1995), în timp ce vor fi necesare numai 3 minute pentru a dizolva 
o cantitate similară de trombus folosind tromboliza laser (adică maì puţin de 400 impul- 
suri Jaser de 60 mJ, cu'lungimea de undă 577 nm şi frecvenţa de repetiţie a impulsurilor 
de 3 Hz, transmise printr-o fibră de 300 jum) (Shangguan et al. 1996b). Aria lumenului 
creşte cu mărirea energiei laser, Tromboliza laser poate fi accelerată prin administrarea 
fotomecanică a medicamentelor, De exemplu, efectele mecanice ale bulelor determină o 
penetrare mai adâncă: (250 + 60) um pentru administrarea fotomecanică a medicamen- 
Cr față de (50 + 20) um la infuzia medicamentelor după tromboliza laser (Shangguan et 
al. 1998b), 
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Administrarea fotomecanică a medicamentelor implică două mecanisme: a) depozi- 
tarea medicamentului la perete la locul de aplicare a impulsului laser datorită forțelor de 
cavitație; b) o suprafață mai mare a trombusului disponibilă peptru a interacționa cu con- 
centrația locală a medicamentului. Shangguan er al. (19963) au utilizat cavitaţia ca me- 
canism de bază pentru administrarea medicamentelor. Pentru aceasta, impulsul laser 
generează o bulă de cavitaţie în vasul sangvin, datorită absorbției energiei laser de către 
țintă (de exemplu cheagul de sânge) sau lichidul înconjurător (de exemplu sângele). Pre- 
siunea hidrodinamică ce provine de la expansiunea şi colapsul bulei de cavitaţie poate 
forța medicamentul în cheag sau în peretele vasului. Sistemul de transmitere a energie 
laser poate consta numai din două elemente: o fibră optică sau un ghid de undă pentru 
transmiterea impulsurilor laser şi tubulatura cateterului pentru injectarea medicamentelor. 

Deşi cercetările se găsesc într-o fază incipientă, studiile efectuate au demonstrat că 
tromboliza laser poate fi accelerată prin administrarea medicamentelor în pereţii trombu- 
sului. Administrarea fotomecanică a medicamentelor este adaptabilă trombolizei laser 
curente folosind un cateter cu miez fluid (Gregory şi Anderson 1990), fără alte cerințe 
suplimentare. Jn vivo, rezultatele vor depinde de distribuţia şi eficiența medicamentului 
trombolitic. 


5.6.6. Ablaţie indusă prin efecte fotomecanice 


Fotofragmentarea la suprafața frontală, discutată în $ 5.6.4.2, indusă de impulsuri 
laser cu durată mică, reprezintă un mecanism potențial pentru ablaţia țesuturilor în do- 
meniul energiilor coborâte, unde căldura generată prin absorbţia impulsului laser nu este 
suficientă pentru a produce vaporizarea. Acest fenomen necesită o durată a impulsului 
mai scurtă decât timpul necesar unei unde acustice să se propage prin volumul iradiat 
(condiția de confinare a stresului, dată de relația 4.72). 

Dacă stresul este confinat în volumul iradiat, căldura va fi de asemenea confinată în 
acelaşi volum (7, > 4). Absența difuziei căldurii permite realizarea regimului de ablaţie 
cunoscut sub denumirea de „explozia termică a mediului supraîncălzit” (Oraevsky et al. 
1995b). Acest tip de ablaţie laser în impulsuri ejectează întregul volum supraîncălzit, 
evitând astfel carbonizarea țesuturilor ce înconjoară craterul de ablaţie şi permite denatu- 
rarea proteinelor numai până la adâncimea de penetrare optică. Confinarea stresului 
asigură ablaţia indusă de forţe termomecanice la temperaturi substanţial mai coborâte de 
100 °C: Prin urmare, o astfel de procedură este mai puţin traumatizantă pentru straturile 
de țesut adiacente (Isner şi Clarke 1987). 

În țesuturile moi, expansiunea rapidă a volumului primar de absorbție poate cauza dis- 
trugeri mult mai îndepărtate față de locul de absorbţie. Aceste distrugeri rezultă ca urmare 
a câtorva procese: impulsurile fotoacustice cauzate de generarea bruscă a căldurii, cavita- 
ţia bulelor cu vapori la locul de absorbţie, forfecarea datorită curgerii turbulsnte şi penc- 
trarea radiaţiei cu mult dincolo de lungimea de absorbție datorită micşorării absorbției de 
către vaporii generaţi de-a lungul căii de propagare a fasciculului (efectul Moses). 
Distrugerea materialului datorită totalității acestor efecte se numeşte /orofagmentare 
(spallation) (Christens-Barry er al. 1998). 

Principalele caracteristici ale ablaţiei induse prin stres sunt generarea unor unde 
puternice de stres și a bulelor de cavitație sub suprafața eşantionului iradiat, precum şi 
pragul de ablație surprinzător de scăzut, care nu poate fi explicat nuimai prin vaporizarea 
termică, Fotografia flash laser (Paltauf er al. 1992, Jacques et al 1992a, Oraevsky et al. 
1995c) şi măsurătorile de stres cu rezoluţie temporală (Oraevsky er al. 19933, Oraevsky 
et al. 1997) în soluţii apoase, realizate după impactul impulsurilor laser scurte, cu diferite 
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nivele de energie ce cauzează temperaturi maxime sub şi peste punctul de fierbere al apei, 
au demonstrat că procesul de ablație poate fi descris de o combinaţie a efectelor termice 
şi mecanice. 

Mecanismul principal al fotofragmentării este generarea undelor de stres de extensie, 
cu o amplitudine care depăşeşte rezistența la extensie a materialului. Undele de stres de 
extensie sunt produse prin reflexia undelor de compresie la frontierele cu impedanță ne- 
adaptată (vezi § 5.6.2.1). Indiferent de metoda de producere a undei de stres de extensie, 
la suprafața frontală a eşantionului intervine un impuls de presiune care produce foto- 
fragmentarea. Unda de stres de extensie atinge maximul său după ce ea se propagă pe o 
anumită distanță şi fotofragmentarea are loc la adâncimea unde stresul depăşeşte rezis- 
tența la extensie a materialului. 

Pentru a calcula adâncimea la care are loc Alf) 
fotofragmentarea este necesar să se traseze va- p90 02 03 04 05 06 07 08 09 1 
loarea de vârf a stresului de extensie (dată de 
ecuația 5.329) la propagarea undei bipolare de 
la suprafață în material (ecuaţia 5.323). Pentru 
a simplifica analiza, se consideră că distorsiu= 
nea undelor acustice este neglijabilă (= 1), iar 
factorul de atenuare a stresului tinde spre 1 
(4; = 1), deoarece 7/7 << 1 (7, = 8 ns este 
mult mai mic față de timpul de tranzit acustic, 
Ts = 350 ns). Figura 5.194 prezintă două astfel Fig. 5.194. Stresul de extensie de vârf în 
de curbe, pentru valori diferite ale expunerii funcţie de adâncime, în timpul propagării 
radiante incidente (Paltauf er al. 1992). Curbele undei termoelastice, calculat pentru două 
au fost calculate folosind 44 = 19 Caii şi o valoa- valori ale expunerii radiante incidente. 


die a lui calculatia e Fotofragmentarea are loc dacă stresul 
re medie a lui /, calculată între temperatura ini- depăşeşte rezistenţa la extensie a 


țială de 20 °C şi temperatura finală 20 + AT(2), materialului, indicată de linia orizontală 
unde AT este dată de ecuaţia (5.34), cu expu- la -7,5 bari (Paltauf et al. 1992). 
nerea radiantă variind în profunzime conform 

legii Lambert-Beer (5.64), adică AT = (4aFo/ pC) exp(-4az). Valoarea parametrului 
Grüneisen la această temperatură calculată rezultă din figura 5.144. 

Fotofragmentarea şi cavitația intervin la acea adâncime la care stresul de extensie de 
vârf depăşeşte rezistența la extensie a materialului, (0), indicată în figura 5.194 de o linie 
orizontală la - 7,5 bari. Această valoare a fost obținută experimental, măsurând distanța 
între limita superioară a cavitației în lichid şi suprafața sa. Aşadar, limita minimă a 
cavitaţiei este cuprinsă între 0,1 mm pentru Fo = 1,67 J/cm? şi mai puţin de 0,05 mm 
pentru Fo = 3,36 J/cm?. Dependenţa adâncimii de fotofragmentare de expunerea radiantă 
poate fi importantă în aplicaţiile practice, deoarece impulsurile cu o expunere radiantă ìn- 
cidentă coborâtă vor cauza numai ruperea internă a țesutului, fără îndepărtarea materia- 
lului, Un efect de ablaţie necesită o expunere radiantă mai mare, pentru care stratul 
fotofragmentat este mai subțire şi impulsul acționând asupra lui este suficient de puternic 
pentru a determina îndepărtarea sa, 

Aşadar, momentul și localizarea la care amplitudinea negativă atinge rezistența la 
extensie a materialului depinde de expunerea radiantă incidentă, Cu cât expunerea ra- 
diantă este mai mare, cu atât fotofragmentarea va începe mai aproape de suprafață. Foto- 
fragmentarea în lichide este caracterizată de formarea şi creşterea bulelor de cavitație, 
efect care este puternic amplificat de prezenţa impurităților şi a bulelor mici preexistente 
(Paltauf și Schmidt-Kloiber 1995), 
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Paltauf er al. (1992) au observat că fotofiagmentarea lichidului începe la Fy = 0,84 J/cm, 
pe când pragul de ablație este aproximativ 9 J/cm? (corespunzând unei temperaturi la 
suprafață de 60 °C). Pentru a îndepărta eficient stratul subţire de țesut prin fotofragmen- 
tare, acțiunea undei de extensie trebuie să se concentreze într-o regiune îngustă sub supra- 
față, prin utilizarea de impulsuri scurte şi o lungime de undă pentru care coeficientul de 
absorbție este apropiat de valoarea critică (vi), conform ecuaţiei (4.72). Viteza maximă 
a frontului de suprafață la 12,2 J/cm? este de 34 m/s, dată de presiunea maximă la supra- 
fața împărțită la pv,, impedanța acustică a apei. Viteza de ejecţie de 27 m/s este în mare 
aceeaşi, dar uşor mai mică datorită energiei consumate de procesul de fotofragmentare. 
Inițierea vaporizării explozive se observă peste expunerea radiantă de 17 J/cm?, care 
corespunde unei temperaturi la suprafața de 100 °C. Acest efect este caracterizat de viteze 
de ejecţie ce depăşesc viteza sunetului în aer şi de formarea undelor de şoc, atât în aer, cât 
şi în lichid. Unda de şoc transmisă în eşantion a fost utilizată frecvent în măsurătorile 
fotoacustice ca o indicație pentru inițierea ablaţiei (Dyer şi Al-Dhahir 1990). 


5.6.6.1. Rezultate experimentale 


Procesul de fotofragmentare se studiază cu ajutorul a patru tehnici experimentale 
complementare, fotografia flash cu laseri, detecția stresului cu rezoluție temporală, inter- 
ferometria Michelson cu laseri şi măsurarea momentului de recul al pendulului. Folosirea 
lor împreună oferă informaţii asupra ablaţiei laser în medii conținând apă, la iradierea în 
condiţii de confinare a stresului (Oraevsky er al. 1995b). 

Fotografia flash cu o rezoluție de 10 ns este utilizată pentru a vizualiza procesul de 
ablaţie şi a monitoriza cinetica sa peste şi sub suprafața iradiată. Metoda fotografiei flash 
cu laseri oferă imagini în timp real a ablaţiei la diferite momente faţă de înmagazinarea 
energiei laser în medii transparente. Tehnica fotografiei flash utilizează fasciculul paralel 
al unui impuls laser în vizibil la 600 nm (laser cu colorant pompat cu laser cu azot) pentru 
a ilumina eşantioanele pe o direcție perpendiculară față de impulsul laser de ablație. 

Metoda detecţiei stresului cu rezoluție temporală constă în detecția semnalelor acus- 
tice la iradierea mediului cu impulsuri laser. Integrala curbei profilului stresului înregis- 
trată Ja ablaţie cu un traductor acustic dă momentul de recul pe unitatea de arie 4M/4, 
conform ecuaţiei (5.355) (momentul de recul pe unitatea de arie [bar-us] poate fi expri- 
mat ca produsul între masa ejectată pe unitatea de arie şi viteza de ejecție [g/em?-cm/s])- 

Interferometria este o tehnică extrem de sensibilă pentru înregistrarea mişcării supra- 
feței iradiate care precede ablaţia (Albagli et al. 1994b). Totuşi, interferometria în mediile 
cu turbiditate cum sunt țesuturile biologice este complicată de reflexiile difuze care 
domină reflexia directă, 

Măsurarea unghiului de declinaţie a pendulului datorită forțelor de recul indică valoa- 
rea momentului total de recul la ejecția țesutului, dată de ecuația (5.154). Compararea 
momentului de recul măsurat la ablaţia cu fascicule laser având diverse diametre se poate 
face când AM este normat la aria iradiată, relația între momentele de recul exprimate prin 
cele două unități de măsură fiind AM [mg:cm/s] = 104M [bar:s:cm?). Eşantioanele au 
fost ablate cu un laser cu Nd:YAG ce funcţionează în regim declanşat. Experiențele au 
fost efectuate la lungimea de undă a armonicii a treia (4 = 355 nm), obținută cu ajutorul 
unui cristal de KD'P (fosfat dideuterat de potasiu, KD»PO,). 

Dinamica procesului de ablaţie în soluţie apoasă de cromat de potasiu prezintă două 
etape distincte, radierea cu impulsuri laser având durata de nanosecunde şi expunerea ra- 
diantă de 1,5 J/em? a unui mediu cu coeficientul de absorbţie de 50-55 cm! determină o 
creştere maximă a temperaturii de numai 25 °C peste temperatura ambiantă şi o presiune 
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termoelastică maximă mai mică de 100 bari. Propagarea undei acustice şi reflexia ei la 
suprafaţa aer/apă produce o undă de stres bipolară. Stresul de extensie într-un mediu încălzit 
creează condiţiile pentru o cavitaţie eficientă. Astfel, expansiunea bulelor de cavitatie 
într-un strat subțire sub suprafaţă induce microejecții în diferite locuri ale zonei iradiate. 

Mult mai târziu (la peste 10 us) se poate observa cea de-a doua etapă a ablaţiei, dife- 
rită de cea iniţială, În acest moment, toate bulele de cavitație de sub suprafață au dispărut. 
Bulele de la adâncime au fuzionat în bule mai mari, care pot suferi colapsul şi pot reveni 
de câteva ori, Colapsul cavităţilor concrescute generează unde de şoc şi o mişcare turbu- 
lentă puternică în lichid. Aceste mişcări ale lichidului îndreptate către suprafaţa liberă pot 
produce jeturi şi îndepărtarea materialului. 

Experiențele au demonstrat două etape distincte de ablaţie, cu forțe care determină 
ejecţia materialului la temperaturi considerabil mai mici de 100 °C. Prima etapă este aso- 
ciată cu ejecția unui strat subțire de sub suprafața volumului iradiat. Ejecţia materialului 
din stratul superficial (d << 1/44) este cauzată de creşterea rapidă a bulelor de cavitație 
produse prin expansiunea termoelastică indusă de laser a volumului iradiat. Cea de-a 
doua etapă de îndepărtare a materialului care are loc mai târziu survine datorită colap- 
sului bulelor de cavitaţie concrescute în adâncimea (d'~ 1/74) volumului iradiat. Colapsul 
cavităților mari, cu generarea ulterioară a mişcării turbulente către suprafața mediului, 
poate stimula apariția jeturilor în lichide şi a norilor de fum în geluri. În funcţie de conți- 
nutul de apă şi proprietăţile mecanice ale mediului, a doua etapă poate fi foarte pronun- 
tată (în soluții apoase), sau poate lipsi cu totul (geluri rigide). 

Deplasarea suprafeței ca urmare a iradierii laser este substanțial mai mare față de 
expansiunea termoelastică. Explicaţia acestui efect poate fi corelată-cu bulele de cavitaţie 
care se formează ca urmare a undei acustice de extensie indusă de impulsul laser. Rata de 


> tensionare iniţială la expuneri radiante coborâte corespunde expansiunii termoelastice a 


mediului iradiat. Formarea bulelor de cavitaţie produce o creştere semnificativă a ratei de 
tensionare la expuneri radiante egale sau mai mari decât pragul de ablaţie. Rata de ten- 
sionare calculată din deplasarea suprafeţei la o expunere radiantă incidentă de 0,77 J/cm? 
este egală cu aproximativ 6 m/s. O astfel de rată de tensionare coborâtă nu poate produce 
fotofragmentarea dinamică. Totuşi, expansiunea bulelor de cavitaţie poate conduce la 
ruperea şi ejecția materialului cu o energie cinetică redusă. 

Pragurile de ablaţie au fost măsurate cu un traductor acustic în momentul când 
momentul de recul este minim. Momentul de recul produs la ablaţie măreşte stresul 
pozitiv în mediu şi diminuează simultan amplitudinea fazei de extensie a semnalului 
acustic, După compresia iniţială urmată de expansiunea termică, se poate observa profilul 
stresului de recul produs prin ejecția materialului, Densitatea de energie la pragul de 
ablaţie este definită ca produsul între energia laser incidentă şi coeficientul de absorbție al 
mediului, împărțit cu aria fasciculului laser: Fan = Eo44/A4 [J/om?] (volumul iradiat este 
produsul între aria fasciculului laser, A și adâncimea de penetrare optică, 5 = 1/4). 
Creşterea de temperatură calculată conform densității energiei absorbite nu depăşeşte 
30 °C, atât pentru soluția apoasă cu cromat de potasiu (44 = 55 cm'!), cât şi pentru gel 
(fa > 44 cm”), Densităţile de energie pentru pragurile de ablaţie sunt egale cu 20 J/em: şi 
respectiv 38 J/cm”, 

Figura 5,195 ilustrează rezultatele integrării presiunii sub curba undei de stres 
detectată pentru diferite expuneri radiante incidente în soluția apoasă cu cromat de pota- 
siu, care dă momentul transferat pe unitatea de arie, AM/A [bars]. Timpul de integrare a 
fost limitat la primele 2 us, perioada de ablaţie în care produsele sunt ejectate cu cele mai 
mari viteze, S-a observat că AM creşte odată cu mărirea energiei depozitate în mod liniar 
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peste pragul de ablaţie. Pragul pentru ejec- 
tia de masă apare la aproximativ 22 J/cm’, 

care corespunde unei amplitudini a presiu- 
nii de extensie de -12 bari. În acest punct 


10° 


; Prag de 
fierbere 


Prog de 
cavitație 


Ap= -12 bar 


a 
EE 
310 AT: 5°C se observă formarea bulelor de cavitație în 
Si volumul iradiat. Când densitatea energiei 
at Ț absorbite atinge 335 J/cm”, temperatura 
3 © în zona optică creşte până la 100 °C, 
| punctul de fierbere al apei. Dependența 
10 AM(Eass) nu prezintă vreo modificare, 
1 10 100 1000 întrerupere sau salt în acest punct, în care 
Energia depozitată [J/cm] procesul de ablaţie poate fi descris ca 
Fig. 5.195. Momentul de recul pe unitatea de vaporizare explozivă. 
arie la ablaţia soluției apoase de K>CrO, cu Figura 5.196 arată momentul total de 
armonica a treia a laserului cu Nd:YAG recul, AM, măsurat în gelul de colagen co- 


(355 nm), în impulsuri de ns. Cavitaţia începe 


lo ntru două rapoarte între apă şi co- 
simultan cu ejecția de masă când energia laser ratjpe P pasee 


depozitată atinge 22 J/cm’, iar stresul de lagen. Aceste măsurători au fost efectuate 
extensie atinge aproximativ —12 bari cu metoda declinaţiei pendulului la ablaţia 
(Oraevsky et al.1995b). laser. Compararea mărimilor absolute ale 
momentului de recul în figurile 5.195 şi 
5.196 arată o diferență între momentul de 


câteva sute de microsecunde) şi a duratei 
“undelor de stres. Traductorul acustic uti- 
lizat în experienţe este capabil să măsoare 
numai frecvențele  ultrasonore înalte 
(~ 0,8-100 MHz). Prin urmare, traductorul 
acustic măsoară numai prima etapă de 
ejecție a materialului, cu viteze iniţiale 
mari (viteza medie a produselor de ablaţie 
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Fig. 5.196. Momentul de recul total (măsurat 
cu pendulul balistic) la ablația laser a 
gelurilor de colagen cu diferite rigidități 
(raport 5/98 colagen/apă, cercuri pline; 


raport 16/80 colagen/apă, cercuri goale) este aproximativ 100 m/s). Cea de-a doua 
(Oraevsky et al.1995b). etapă de ablaţie, în care are loc ejecția 


unor mase mai mari, dar cu viteze mai 
mici (viteza medie a produselor de ablație este aproximativ 10 m/s), constituie o 
contribuţie adițională substanţială la momentul de recul total. Contribuţia celor două 
tehnici oferă valorile absolute ale momentului de recul la suprafața iradiată separat pentru 
prima și pentru cea de-a doua etapa de ablaţie. Determinarea vitezei medii a produselor 
de ablaţie a fost posibilă prin măsurători adiţionale ale volumului craterului după ablaţie, 
folosind un microscop optic, 
Figura 5,196 demonstrează că apa conținută în mediu şi proprietăţile sale mecanice 
sunt cele mai importante la ablaţia cu expuneri radiante coborâte, când poate avea loc 
numai prima etapă de ablaţie (bulele de cavitaţie în adâncimea volumului iradiat nu au 
suficientă energie pentru a induce o mişcare amplă la colapsul lor). Diferenţa clară a 
pragurilor de ablaţie între gelurile cu 5 % şi respectiv 20 % colagen dispare la expuneri 
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radiante laser mai mari. Creşterea semnificativă a eficienței de ablaţie la expuneri 
radiante peste 4,5 J/cm? (salt de temperatură de 30 °C) se poate explica prin creşterea sub- 
stanțială a masei produselor ablate în etapa a doua de ablaţie, față de masa microjeturilor 
ce intervin în prima etapă de ablaţie, într-un strat superficial al materialului iradiat. 

Jacques et al. (19928) au studiat ablaţia laser prin fotofragmentare în medii lichide. 
S-a utilizat un laser cu alexandrit (4 = 755 nm) în regim declanşat (7, = 190 ns) pentru a iradia 
ținta lichidă, care a asigurat o expunere uniformă într-un spot cu diametrul de 1,8 mm, adică 
într-o arie de 0,0254 cm?. Expunerea radiantă laser a variat între 40-1500 mJ/cm” pe 
impuls. Mediul lichid a fost o soluție apoasă de indocianină verde, care absoarbe puternic 
la 755 nm. Soluţiile apoase au coeficienţi de absorbție 44, de 35, 100, 337 şi 990 cm, 
corespunzând zonelor optice 1/44 de 285, 100, 30 şi respectiv 10 um. 

Figura 5.197 ilustrează schematic Expulzare fragmentară  Evaporare explozivă 
rezultatele experimentale grupate în T=E5C 
patru regimuri sub forma unei matrici price 
2 x 2. Primul rând prezintă evenimen- 
tele care au loc „devreme”, la 3 us după  Devreme 
impulsul laser. Cel de-al doilea rând 
arată evenimentele „târzii”, la > 200 us Bule sub 
după iradiere. Prima coloană indică suprafața apei 
evenimentele asociate cu fotofragmen- 
tarea, folosind un mediu cu absorbție 
coborâtă (6 = 1/4 = 100 um) şi creş- 
tere de temperatură indusă de laser re- 
lativ redusă (T calculată a atins 55 °C). 
A doua coloană prezintă evenimentele 
asociate cu vaporizarea explozivă, fo- 
losind un mediu cu absorbție ridicată 
(ô= 1/4 = 10 um) şi creştere de tem- 
peratură indusă de laser destul de ridi- (a) fotofragmentare timpurie (la 3 us, 55 °C, = 100 um). 
cată (T calculată a atins 121 C). Bulele de cavitaţie sunt vizibile sub suprafaţă şi 

Fotofragmentarea timpurie (stânga persistă câteva us; (b) fotofiagmentare târzie (la 1 ms). 
sus) la 3 us este caracterizată de iniție-  Jeturi de vapori şi picături de apă sunt ejectate după 
rea formării bulelor de cavitaţie, care 50 us; (c) vaporizare explozivă timpurie (la 3 us, 
reflectă puternic şi sunt uşor de obser- 120°C, £= 100 um). Nimic nu se întâmplă, deoarece 
vat. Generarea bulelor s-a extins cam ejecția vaporilor este încă apropiată de suprafață; 
0,6 mm în mediu, mult peste adânci- (d) vaporizare explozivă târzie (la 200 us). Este 
mea de penetrare optică (5= 100 um). vizibilă ejecția explozivă a vaporilor şi a picăturilor 

> de apă (Jacques et al. 1992a). 
Bulele persistă câteva us. Fotofrag- 
mentarea târzie (stânga jos) la | ms este însoţită de ejectarea unor jeturi de vapori şi a 
unor picături de apă lichidă, Masa ejectată apare la 50 us după impulsul laser. Ablaţia 
timpurie (dreapta sus) la 3 us nu prezintă nici un eveniment, deoarece masa ejectată este 
încă apropiată de suprafaţa apei. Ablaţia târzie (dreapta jos) la 200 us este însoțită de 
erupția viguroasă a vaporilor şi picăturilor de apă, 

Figura 5,198 reprezintă apariţia bulelor de cavitaţie şi a vaporizării explozive pentru 
diverse condiţii experimentale, Coeficientul de absorbție al soluţiilor, 4& a fost variat, iar 
energia impulsului laser a fost modificată pentru a obţine diferite expuneri radiante, Fo. 
Valoarea duratei impulsului laser, z,, a fost menţinută constantă la 140 ns. Axa y indică 
temperatura finală a suprafeței, 7, atinsă după expunerea laser şi calculată cu formula 


Suprafața apei 


Fig. 5.197. Ilustrarea schematică a evenimentelor de 
fotofragmentare şi vaporizare explozivă: 
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(5.34). Ea depinde de coeficientul de absorbţie al soluţiei şi de expunerea radiantă laser 
incidentă, Pe axa x este indicat factorul de disipare (diluţie) a stresului, Tp Ts, care depinde 
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Fig. 5.198. Apariţia cavităţii şi a vaporizării 
explozive. Pentru durata impulsului laser, 
Tp de 140 ns, coeficientul de absorbție, 74, 

şi expunerea radiantă, Fy, au fost variate 
pentru a modifica factorul de disipare a 
stresului, 7/7, şi temperatura indusă la 
suprafață. Apariţia cavitaţiei şi a vaporizării 
explozive au fost observate vizual prin 
iluminarea cu flash laser. Au fost desenate 
contururi pentru stres negativ constant 
(1 la -100 bari). Cavitaţia apare la un stres 
negativ mai mare de -8 bari. Peste 100 °C 
se înregistrează vaporizarea explozivă. 
Cruciuliţa indică faptul că nu s-a reuşit 
obținerea cavitaţiei (Jacques er al. 19923). 


de coeficientul de absorbţie al soluţiei. Simbo- 
lurile arată dacă se observă cavitaţie (Cercuri), 
vaporizare explozivă (pătrate) sau nimic (cru- 
ciuliță). Contururile cu stres negativ constant 
arată combinaţia între Fọ şi 74, necesară pen- 
tru a obţine un stres negativ de vârf constant, 
dat de ecuaţia (5.329), cu factorul de atenuare a 
stresului dat de ecuaţia (5.328). Valoarea param- 
etrului Griineisen folosită pentru calcularea con- 
tururilor a fost estimată din valoarea corespun- 
zătoare pentru apă la temperatura finală deter- 
minată de impulsul laser, cu formula (5.321). 

Cea mai mică mărime a stresului negativ 
indus de laser care produce cavitaţia a fost de - 
8 bari, pe baza observaţiilor pentru cele mai 
coborâte valori ale lui 74, şi deci pentru cele 
mai coborâte valori ale factorului de disipare a 
stresului, 4/4. La valori 74, (şi deci 77) mai 
mari, cea mai mare amplitudine a stresului ne- 
gativ generat în aceste experiențe a depăşit 
-100 bari. Vaporizarea explozivă apare întot- 
deauna când T depăşeşte 100 “C. Cavitaţia este 
iniţiată la numai 25 SC, adică la numai 3 °C 
peste temperatura ambiantă iniţială (22 °C). 
Contururile cu stres constant din figura 5.198 
arată că dacă factorul de disipare a stresului 
creşte peste unitate, atunci este necesară o 
creştere mai mare a temperaturii induse pentru 
a obţine acelaşi stres. 


Aşadar, componenta de stres.negativ a undei termoelastice poate produce bule de 


cavitaţie în apă. Procesul de cavitaţie indică „fragmentarea” apei, care poate constitui un 
model pentru „fragmentarea” similară a țesutului în timpul iradierii laser în impulsuri. 
Această „fragmentare” reprezintă evenimentul de prag pentru fotofragmentare. Când 
stresul indus depăşeşte acest prag, poate apărea îndepărtarea țesutului prin fotofrag- 
mentare. La expuneri radiante mari care produc vaporizarea explozivă, fotofragmentarea 
poate mări eficienţa de ablație. 

Paltauf și Schmidt-Kloiber (1995) au studiat dinamica procesului de fotofragmentare 
şi caracteristicile propagării undelor de stres. S-a utilizat un laser cu Nd:YAG ce functio- 
nează la 1,064 um, cu o durată a impulsului de 8 ns şi un profil multimodal al fascicu- 
lului. Eșantionul iradiat a fost fie o soluţie apoasă de CuSO; (4, = 19 cm'!), fie un mate- 
rial cu proprietăți mecanice mai apropiate de cele ale țesutului, respectiv gelatina prepa- 
rată cu 25 % gelatină și 75 % soluţie apoasă de CuSO; (44, = 22 cm™). 

Analiza mișcării suprafeţei în timp a arătat că ejecția începe după sfârşitul impulsului 
laser (la 1 sau 2 ps), cu o expansiune a volumului iradiat, prin care lichidul este pus în 
mişcare către suprafaţă. Viteza medie de ejecție este 27 m/s, măsurată la marginea 
superioară a norului de fum. Această viteză rămâne aproape constantă pe durata primelor 
70 us după impulsul laser. Faptul că bula de cavitație apare foarte aproape de schimbarea 


stresului de compresie maxim în stres de 
extensie maxim influențează forma undei 
bipolare. Efectul recompresiei bruşte a lichi- 
dului din starea de extensie datorită creşterii 
bulelor se poate observa în figura 5.199. 
Formele de undă înregistrate arată semnale 
de stres la expuneri radiante incidente de 
0,4 J/em2 şi 1,7 J/em2, sub şi peste pragul de 
cavitație, care este de aproximativ 0,5-1 J/cm2 
şi care corespunde unui stres de extensie 
maxim cuprins între -5 bari şi -10 bari şi o 
creştere a temperaturii între 2,4 °C şi 4,8 °C. Fig. 5.199. Semnalele de stres la diferite valori 
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Pentru o comparație mai bună, semnalul ale expunerii radiante, arătând influența 
mai mare de la 1,7 J/cm? a fost suprapus fotofragmentării asupra formei undei bipolare 
peste semnalul de la 0,4 J/cm? astfel încât (Paltauf şi Schmidt-Kloiber 1995). 


amplitudinea pozitivă să fie egală pentru ambele semnale. Cel mai evident efect în 
prezența cavitației este scurtarea componentei de extensie a undei. In plus, stresul negativ 
maxim este redus față de amplitudinea pozitivă. Totuşi, semnalul de stres sub pragul de 
cavitație are forma simetrică aproape ideală, cu numai o distorsiune uşoară, care poate fi 
atribuită difracției undei pe calea sa de la suprafață spre detector, rezultând o amplitudine 
negativă mai mare decât cea pozitivă (Esenaliev er al. 1993). 

Fotofragmentarea în lichide şi în materiale ductile începe de la anumiţi centri de 
nucleaţie, bulele de cavitație crescând şi fuzionând sub influența stresului de extensie. 
A fost studiată creşterea bulelor şi influența 
filtrării lichidului cu un filtru cu diametrul 
porilor de 0,2 um înainte de iradiere. La 
aceeaşi expunere radiantă, o cavitaţie mult 
mai redusă s-a produs în soluţia filtrată, 
- care a conținut mai puţine impurități care 
servesc ca nuclee pentru bule. Figura 5.200 
arată semnalele de stres suprapuse, înregis- 
ate pentru aceeaşi expunere radiantă inci- = 
dentă, dar cu medii având conţinut de impu- una (500 risti 
ă rități diferit. Filtrarea lichidului are acelaşi Fig. 5.200. Semnalele de stres în soluţia de 
efect ca şi micşorarea expunerii radiante CuSO; la Fo = 2 J/cm°, arătând influența 
(figura 5,199). Numărul de bule este redus filtrării lichidului înainte de iradiere 
şi semnalul de stres negativ este influențat (Paltaut şi Schmidt-Kloiber 1995), 
mai puţin de apariţia bulelor de cavitație. 

Fotofragmentarea în gelatină a fost investigată la o expunere radiantă incidentă de 
12 J/em?. Aceasta este sub pragul necesar atingerii temperaturii de 100 °C pentru o tem- 
peratură ambiantă de 25 °C, pragul calculat fiind ~ 13 J/cmê, cu p > 1,08 g/cm? şi 
Cp = 3,5 J/g:K pentru gelatina cu 75 % conţinut de apă. Imediat după impulsul laser, 
gradientul stresului undei țermoelastice bipolare se poate observa cu claritate. cu cavitație 
în zona de extensie. Totuşi, spre deosebire de lichid, există numai o uşoară ridicare a 
suprafeței datorită expansiunii bulelor și numai o cantitate minimă de material este 
ejectată în jeturi fine de la locurile unde suprafaţa este ridicată mai mult şi unde probabil 
expunerea radiantă depăşeşte valoare medie. 

Ablaţia cu ejectarea unei părţi majore a volumului iradiat apare dacă expunerea ra- 
diantă este crescută peste pragul de vaporizare, respectiv la 19 J/em?. Ca şi în cazul 


Stres [u.a] 
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ablaţiei lichidului sub temperatura de fierbere, ablaţia gelatinei începe cu o expansiune a 
volumului iradiat către suprafaţa liberă, imediat după sfârşitul impulsului laser. Diferența 
principală în comparaţie cu soluția apoasă este viteza de ejecţie inițială mult mai mare, de 
900 m/s, mediată pe durata primei microsecunde. Din nou se poate observa o regiune cu 
bule de cavitație sub suprafață. 

Pragul de cavitaţie într-un lichid este influențat puternic de prezența şi mărimea bule- 
lor de gaz preexistente sau a pachetelor gazoase ataşate particulelor mici. Cavitaţia începe 
odată cu mărirea acestor nuclee, fiind necesară o amplitudine a presiunii care depăşeşte 
presiunea cauzată de tensiunea de suprafață, care este aproximativ 0;/r;, unde o, este ten- 
siunea de suprafață între lichid şi gaz (o, = 0,07 N/m pentru apă) şi r este raza nucleului 
(presupunând o formă sferică). Pentru un prag cuprins între -5 şi -10 bari, măsurat prin 
observarea adâncimii sub suprafață la care se formează primul strat de bule în funcție de 
expunerea radiantă (Paltauf er al. 1992), rezultă o rază a nucleelor de ~ 0,1 um. Această 
estimare este confirmată de faptul că filtrarea lichidului cu filtre având diametrul porilor 
mai mici de 0,2 um determină o reducere a numărului bulelor de cavitaţie. 

Durata întregului proces de fotofragmentare şi dinamica sa depind de expunerea radian- 
tă incidentă şi de stadiul de fotofragmentare care este atins. Aceste stadii sunt: a) crearea 
unor bule independente; b) fuzionarea bulelor în goluri mai mari; c) ejecţia materialului. La 
expuneri radiante suficient de mari, toate cele trei stadii sunt atinse succesiv. În acest caz, 
întregul proces poate dura câteva sute de us. La expuneri radiante mai coborâte, fotofrag- 
mentarea se poate opri după cel de-al doilea stadiu, sau chiar după primul, astfel că durata 
se reduce la câteva zeci de us sau câteva us. Această durată poate include unul sau câteva 
cicluri de colaps şi revenire a bulelor. 

Faptul că impulsuri laser cu expunere radiantă egală, cu valori sub pragul de vapori- 
zare, cauzează ablaţia prin fotofragmentare în lichid şi numai cavitația cu o uşoară ridi- 
care a suprafeţei în gelatină se explică datorită proprietăţilor mecanice diferite ale eşan- 
tioanelor. Deoarece gelatina posedă o vâscozitate mult mai mare decât apa şi de aseme- 
nea o rezistență la extensie mai mare, creşterea bulelor şi ejecţia materialului consumă o 
energie mai mare. Paltauf şi Schmidt-Kloiber (1995) au evaluat fracția din energia laser 
incidentă care este convertită în energie mecanică şi este disponibilă pentru procesul de 
fotofragmentare. Aceasta este < 1 %, valoare surprinzător de mică, dar care, totuşi, asi- 
gură o viteză de ejectare a lichidului de 40 m/s. 

Ablaţia gelatinei a fost observată la o temperatură a stratului de la suprafață care 
depăşeşte 100 °C şi poate fi modelată în termenii unui Efect combinat de fotofragmentare 
şi vaporizare, Înainte ca ablaţia să înceapă, materialul devine supraîncălzit în regiunea de 
compresie, unde nu poate începe să fiarbă datorită presiunilor înalte, mai mari de 800 
bari, Vaporizarea explozivă începe în momentul când are loc saltul de la maximul pozitiv 
la cel negativ al undei bipolare. Se poate afirma că stresul de extensie şi presiunea vapo- 
rilor, ambele efecte cauzând creşterea bulelor umplute cu vapori, se sprijină unul pe altul, 
conducând la un proces de ablaţie puternic. 

O problemă importantă pentru aplicaţiile medicale o constituie distanța la care pot 
avea loc distrugeri fotomecanice datorită undelor de stres, dincolo de zona optică. Aceas- 
tă distanță este determinată de atenuarea și difracţia undelor acustice şi de mecanismul 
adiţional de atenuare pentru stresul de extensie în prezenţa fotofragmentării, interacția cu 
bulele de cavitaţie fiind demonstrată în figurile 5.199 şi 5.200. Adâncimea la care se ob- 
servă cavitaţia este mai mare decât adâncimea zonei optice, 1/44. Cele mai adânci bule de 
cavitaţie se observă la 1,5-2 mm sub suprafaţă, adică de 3-4 ori adâncimea de penetrare 
optică. Aceasta demonstrează de asemenea originea mecanică, netermică a bulelor, deoa- 
rece la această adâncime expunerea radiantă a fasciculului laser a fost atenuată la 2-5 % 


Interacții laser- țesut 455 


PN a 


din valoarea sa la suprafață. În anumite condiţii, în soluţii apoase, bulele de cavitaţie se 


pot observa până la o distanță de 10 ori mai mare faţă de adâncimea de penetrare optică 
| (Paltauf şi Schmidt-Kloiber 1994b), 

În concluzie, rolul fotofragmentării în timpul ablaţiei este de a dezmembra țesutul 
datorită forțelor puternice implicate în acest proces. Totuşi, energia undei termoelastice 
este prea coborâtă pentru a produce singură ablaţia prin fotofragmentare. În practică 
acționează un mecanism combinat de vaporizare explozivă şi fotofragmentare, care poate 
fi denumit „vaporizare în condiții de fotofragmentare”, Prin acest proces, numai o canti- 
tate mică din materialul încălzit trebuie să fie vaporizat, restul fiind ejectat mecanic. 


Acest mecanism necesită o densitate de energie mult mai mică decât entalpia pentru va- 
porizarea completă (2,5 kJ/g pentru apă). 


5.6.6.2. Mecanismul de ablaţie 


Studiul cantitativ al mecanismului de ablație cu impulsuri laser scurte, realizat de 
Oraevsky et al. (1995b) cu o combinaţie de metode experimentale complementare, oferă 
o imagine clară a dinamicii de ablaţie la iradierea în condiţii de confinare a stresului. 


datorită cantității importante de energie laser absorbită poate cauza un salt de presiune 


l Absorbţia radiației laser în țesuturile ce conțin apă, urmată de generarea rapidă de căldură 
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pansiunii; b) datorită colap- 
sului bulelor de cavitaţie 
(vezi figura 5.201). Ablaţia 
la temperaturi sub 100 `C 
este întârziată față de impul- 
sul laser, Întârzierea minimă 
este egală cu timpul necesar 
undei de extensie să atingă 
valoarea pragului de cavita- 
ție, Când expunerea radiantă 
este suficient de mare pentru 
a determina. temperatura. în 
volumul iradiat să depăşeas- 
că 100 °C, forţele de extensie 
nu mai sunt necesare pentru 
ablaţie, Peste temperatura de 
fierbere a apei, bulele de ca» 
Vitaţie pot apărea chiar pe du- 
rata depozitării energiei laser 
Ja presiuni pozitive (2 1 atm), 


notabil în volumul iradiat. Unda de stres de extensie produsă la reflexia undei de 
compresie termoelastice indusă de laser joacă un rol important în termodinamica ablației 
laser în impulsuri. Compresia iniţială rapidă a volumului iradiat, urmată de faza de 
rarefiere în volumul încălzit, creează condiţiile necesare pentru cavitație, care produce 
ablația la temperaturi considerabil mai coborâte decât 100 °C (ablaţia „rece”). 

Pe baza datelor experimentale, procesul de ablaţie la iradierea cu impulsuri laser 
scurte în mediile ce conţin apă include două etape de ejecţie a materialului: a) datorită ex- 


Procese în medii apoase Ablație indusă de cavitatie 
la ablația laser cu determinată de expansiunea 
impulsuri scurte bulelor de sub suprafață 
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Fig, 5.201. Procese în medii apoase la iradierea cu 
impulsuri laser scurte, Iradierea cu expuneri radiante 
coborâte produce numai expansiunea termoelastică a 

volumului iradiat, Mărirea expunerii radiante laser 
conduce la cavitaţie şi ablaţie (Oraevsky et al 1995b). 
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fenomen care poate fi descris de modelul exploziei termice, Ablaţia la temperaturi sub 
100 C are o dinamică diferită și poate apărea numai la o suprafaţă liberă (fără constrân- 
geri) a mediului iradiat. În domeniul de temperaturi medii în volumul iradiat cuprinse 


456  BIOFOTONICĂ 
po aero E A EARE a A IRRD E TRM E a PE RONI a VIN III RI 


între 25 şi 100 °C, trei parametri ai stresului de extensie sunt importanţi pentru dinamica 
procesului de cavitaţie şi ejecția materialului: amplitudinea, gradientul şi durata. 

Unele proceduri medicale cu laseri utilizează fibrele optice în contact cu suprafața 
iradiată pentru depozitarea energiei laser (vezi $ 5.6.5.4). Suprafaţa rigidă a terminalului 
fibrei optice împiedică în astfel de cazuri ablația „rece” bazată pe stresul de extensie, 
Explozia termică este mai eficientă pentru îndepărtarea țesutului în comparaţie cu ablația 
fotomecanică „rece”. Pe de altă parte, precizia ablaţiei laser în impulsuri la scară submi- 
cronică, cu distrugeri minime ale țesuturilor adiacente, poate fi atinsă numai prin iradie- 
rea în condiţii de confinare a stresului, la temperaturi sub 100 To 

Tratarea cantitativă a mecanismului de ablație laser în impulsuri permite alegerea opti- 
mă a parametrilor laser de iradiere pentru a obține efectul dorit în procedurile de ablație fo- 
losite în aplicațiile medicale. Următoarele trei condiții de iradiere sunt necesare pentru a obține 
o precizie submicronică de îndepărtare a țesutului (adâncimi ale craterului de 0,1-1 um), cu 
distrugeri termice şi mecanice minime în straturile înconjurătoare de țesut: 

a) iradierea în condiţii de confinare a stresului (7, <7;). În acest caz temperatura este 
considerabil mai mică de 100 °C. Presiunile termoelastice maxime sunt mai mici de 100 
bari, iar undele de şoc nu se formează; 

b) atenuarea optică puternică în ţesut la lungimea de undă de ablatie. Datorită penetrării 
superficiale a radiației laser, va domina ablația prin expansiunea bulelor de cavitaţie; 

c) densitatea energiei înmagazinate cuprinsă între 50 şi 80 J/cm? (cu un factor nu mai 
mare de doi față de pragul de ablaţie). Se realizează numai prima etapă de ablație (ejecția 
prin expansiunea bulelor de cavitaţie).  - 


5.6.6.3. Ablaţia țesuturilor 


Absorbția radiaţiei laser în țesuturile ce conțin apă, urmată de generarea rapidă de 
căldură poate cauza o creştere eficientă a presiunii în volumul iradiat. Unda de stres de 
extensie produsă la reflexia undei de compresie termoelastică în țesutul iradiat în aer 
poate iniția producerea bulelor de cavitatie într-un mod similar cu cele ce sunt generate în 
soluții apoase sau în geluri. Cele două faze ale cineticii bulelor de cavitație, expansiunea 
şi colapsul coincid în timp cu două etape distincte de ablație a țesutului. În prima etapă, 
expansiunea bulelor în țesut poate cauza ablaţia inițială a țesutului într-un strat super- 
ficial. Acest proces în țesut este mai eficient în țesut în comparație cu soluțiile apoase. In 
soluţiile apoase, în această etapă au fost observate numai bule separate, cu ejecție de 
gaze, vapori şi micropicături de apă (Dingus et al. 1994). 

Oraevsky et al. (1995c) au iradiat corneea cu impulsuri ale armonicii a patra a 
laserului cu Nd:YAG (4 = 266 nm) în regim declanşat. La 0,3 us după iradierea laser s-a 
observat inițierea și expansiunea rapidă a bulelor de cavitație şi goluri neregulate în 
volumul afectat de unda de stres de extensie. Dimensiunea maximă a bulelor de cavitație 
la 1,5 us după impulsul laser a fost de aproximativ 100 um. Concentrația maximă a bule- 
lor a fost observată la adâncimea de aproximativ 200 um (de patru ori mai mare decât 
adâncimea de penetrare optică), Procesul de ablaţie a încetat după 10 us de la impulsul 
laser, În același timp cu bulele de cavitație remarcate în stratul de sub suprafața corneei 
iradiate, deasupra suprafeţei țesutului se remarcă nori de fum (gaze şi vapori) şi micropar- 
ticule ejeotate (la 0,3-1,5 us după impulsul laser). La 3-10 us după impulsul laser se ob- 
servă ejecţia de vapori, picături şi particule mari, iniţial din locuri separate ale suprafeței 
corneei şi apoi din centrul zonei iradiate, 

Principalul rezultat al acestui studiu este observarea a două etape distincte în procesul 
de ablaţie a țesutului la iradierea în condiţii de confinare a stresului. După prima etapă de 


ablație, care durează circa 2 us, există o perioadă de tranziţie intermediară, care pregă- 
teşte mediul iradiat pentru cea de-a doua etapă de ejecţie, În timpul perioadei de tranziție 
intervine concreşterea bulelor de cavitație mici în bule mult mai mari. Eficiența de 
concreştere a bulelor de cavitaţie se micşorează pornind de la soluţiile apoase și mergând 
la geluri şi apoi la țesuturi. Aceasta se explică prin rigiditatea țesutului și prin mobilitatea 
mai bună a bulelor de apă. În cea de-a doua etapă are loc colapsul bulelor de cavitație 
mari în adâncimea mediului iradiat. Colapsul unei bule în prezenţa altei bule ce implo- 
dează deasupra ei, colapsul simultan a două bule şi colapsul unei bule mari ce se depla- 
sează spre suprafață datorită forțelor ascensionale pot crea o mişcare hidrodinamică în 
țesuturile moi, care ejectează vapori pe durata primelor microsecunde după prima etapă. 
Reacția de recul a masei ablate iniţial poate cauza o deformare substanţială a suprafeţei 
craterului. Colapsul craterului după destinderea reculului poate cauza un efect cumulativ, 
rezultând ca o picatură de material să fie ejectată din centrul zonei iradiate (Esenaliev et 
al. 1994a). Durata procesului de ablaţie „rece”, determinată de cavitaţia în țesut, este mai 
mică de 10 us, mai scurtă decât în gel şi mult mai scurtă decât în apă. 

Profilul undei de stres generată la ablaţia laser a corneei este mult mai abrupt în 
comparație cu unda de stres produsă la expuneri radiante laser coborâte. Acest fenomen 
caracterizează transformarea undelor acustice în unde de şoc, care se propagă cu viteze 
supersonice. Se poate determina viteza undei de şoc împărțind grosimea țesutului cu tim- 
pul necesar semnalului să sosească la detector. Viteza de propagare în cornee a unei unde 
de şoc cu amplitudinea de 165 bari a fost calculată a fi 1,8 km/s. 

Momentul de recul transmis suprafeţei corneei la ablaţia în condiţii de confinare a stre- 
sului, la o expunere radiantă de 0,65 J/cm?, este aproximativ 18 bar.us = 180 mg/cm?-m/s. 
Această valoare este de câteva ori mai mică față de momentul de recul măsurat în condiţii 
de explozie termică în soluţii apoase. Prin urmare, atât temperatura cât şi stesul de recul 
pot fi mai mari la explozia termică față de ablaţia „rece” produsă de cavitaţie. 

Aşadar, procesul de ablaţie „rece” a ţesuturilor moi la iradierea cu impulsuri laser 
scurte include două etape de ejectare a materialului, similare cu cele întâlnite în apă şi 
geluri: a) ejecţia inițială a unui strat superficial sub suprafață datorită expansiunii şi 
ruperii bulelor de cavitaţie; b) ejecţia întârziată a materialului din volum datorită mişcării 
hidrodinamice, stimulată de craterul iniţial şi de colapsul bulelor mari concrescute. Com- 
- pararea datelor experimentale confirmă ipoteza că ablaţia laser „rece” cu impulsuri scurte 
în condiții de confinare a stresului poate fi realizată cu o precizie mai bună şi distrugeri 
termomecanice mai mici în țesuturile adiacente faţă de ablația „fierbinte? cu impulsuri 
laser mai lungi, determinată de explozia termică. 

O serie de studii (Ith er al. 1994, Ith er al. 1995, Frenz et al. 1996a) au fost dedicate 
ablaţiei meniscului uman în mediu lichid cu laserii Er:YSGG şi Ho:YAG în regim de 
oscilație liberă (7, = 300-800 us). S-a observat că dacă eşantionul de țesut este plasat 
paralel cu fibra optică şi în imediata apropiere a terminalului acesteia, bula de cavitație 
devine atașată de țesut, luând naștere un jet de apă direcționat către suprafața țesutului 
| (Asshauer e/ al, 1994b). Ulterior are loc colapsul bulei, care generează o undă de şoc pu- 

ternică, cu originea ei localizată direct la suprafața țesutului. Forma temporală diferită a 
impulsurilor de presiune induse de impulsurile laser şi colapsul bulelor reflectă originea 
lor diferită, Impulsurile de presiune generate pe durata impulsului laser ca urmare a 
vaporizării explozive a apei sunt caracterizate de un timp de creştere rapid şi un timp de 
relaxare lent, în timp ce caracterul imploziv al colapsului conduce la un impuls de pre- 
siune cu un timp de creştere lent și un timp de scădere rapid (Ith er al. 1994). 

Au fost studiate mai întâi inciziile produse în menise sub apă cu 10 impulsuri având 
durata 400 us ale laserilor Ho:YAG şi Er:YSGQ, Vârtul imersat al fibrei cu diametrul de 
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400 um a fost plasat perpendicular pe suprafața țesutului la o distanță de 1 mm. Energia 
impulsului laserului cu Er:YSGG a fost de 100 mJ, rezultând o expunere radiantă la 
capătul fibrei de 79,6 J/cm?. Energia impulsului laserului cu Ho:YAG a fost reglată la 1 J, 
corespunzând unei expuneri radiante de 796 J/cm?. Deși energia impulsului laserului cu 
Er:YSGG a fost de 10 ori mai mică decât cea a laserului cu Ho:YAG, adâncimea de 
incizie a fost semnificativ mai mare: 1 800 um față de 400 um (Frenz et al. 1996). De 
asemenea, forma craterelor a diferit considerabil. Craterul produs cu laserul Er:YSGG are 
o suprafață relativ netedă, cu o zonă de distrugere termică medie de 50 um. La anumite 
adâncimi, zona de distrugere s-a extins radial dincolo de zona relativ uniformă de coagu- 
lare, până la 100 um. Dimpotrivă, zona de distrugere după iradierea cu laserul Ho:YAG 
s-a extins până la 1 mm dincolo de crater şi poate fi împărțită în două regiuni. Prima 
regiune (cu grosimea de aproximativ 400 um) constă din țesut coagulat şi cu rupturi su- 
perficiale. A doua regiune, cu grosimi până la 600 um, este caracterizată de o colorare 
eosinofilică mărită şi pierderea birefringenţei în microscopia de polarizare. 

Adâncimea maximă a craterului obținută în menisc cu radiaţia laserului cu Ho:YAG 
este de aproape cinci ori mai mică decât în cazul laserului cu Er:YSGG, deşi energia 
impulsului laserului cu Ho:YAG a fost de 10 ori mai mare. Aceasta reflectă eficiența de 
ablaţie relativ scăzută a radiației de 2,12 um. Datorită absorbției mai scăzute a radiaţiei 
laserului cu Ho:YAG, cea mai mare parte din energie este utilizată pentru încălzirea unui 
volum de țesut relativ mare, fără îndepărtarea lui eficientă. Căldura depozitată difuzează în 
afara volumului iradiat, fapt confirmat de zona de distrugere termică în jurul craterului. 
Rezultă deci că laserul cu Ho:YAG în regim de oscilație liberă este adecvat aplicaţiilor 
chirurgicale în care este necesară o bună coagulare a țesutului. Pe de altă parte, radiația 
laserului cu Er:YSGG asigură o eficiență ridicată de ablaţie şi precizie în ablaţia țesuturilor. 

Deşi experienţele în apă au relevat existența impulsurilor de mare presiune în timpul 
colapsului bulelor, analiza histologică nu a arătat vreun semn de distrugere a țesutului 
indusă de presiune. Este mai probabil ca undele de presiune puternice să conducă la 
distrugerea țesutului la nivel subcelular (Yashima er al. 1991). Totuşi, este posibil ca 
distrugerea țesutului indusă de presiune să cauzeze un răspuns biologic care nu este 
vizibil în experienţele in vitro. Expansiunea rapidă a bulelor poate fi motivul craterelor în 
țesut de formă emisferică, cu un diametru mult mai mare decât cel al fibrei optice, sau 
pentru extinderea locală mai mare a distrugerilor în țesut (100 um în cazul laserului cu 
Er:YSGG față de media de 50 um), ceea ce dovedeşte că materialul fierbinte din țesut sau 
vaporii sunt împinşi între straturile de țesut în timpul procesului de ablaţie. În plus, 
colapsul violent al bulelor poate fi responsabil pentru distrugerea mecanică superficială a 
țesutului. De fapt, s-a arătat că expansiunea bulelor este responsabilă pentru disecțiile 
observate în țesutul, vascular după impactul impulsului laserului cu Ho:YAG (van 
Leeuwen et al, 1992), 

Într-o altă serie de experimente de ablație a meniscului cu laserul Er:YSGG au fost 
făcute următoarele observaţii: ` 

a) pentru o energie pe impuls de 75 mJ, adâncimea de incizie scade de la 1 600 um la 
300 um dacă durata impulsului este mărită de la 300 us la 800 us (Ith er al. 1995); z 

b) compararea secţiunilor histologice ale inciziilor produse în menisc cu 5 impulsuri 
laser. (T, = 250 us) în aer (energia impulsului 53 mJ) şi în apă (E = 65 mJ) arată că deși 
adâncimea. craterului după aplicarea impulsurilor în acelaşi loc este aceeaşi, geometria 
craterului şi distrugerile termice induse de laser arată diferit. (Diferenţa de 12 mJ este 
determinată de necesitatea creării unui canal cu vapori cu lungimea de 1 mm; astfel, 
energia incidentă pe suprafaţa țesutului este aceeaşi în ambele cazuri). Craterele realizate 
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în apă au o formă de V, în timp ce craterele produse în aer au o formă de U. Diferența 
menţionată în geometria craterului dispare dacă se aplică numai un singur impuls. Zona 
de distrugere termică după tratamentul în apă este mai mică de 10 um în regiunile infe- 
rioare ale craterului şi aproximativ 40 um în partea sa superioară. Pentru comparaţie, ex- 
tinderea zonei de distrugere termică după tratamentul în aer are o grosime constantă de 
aproximativ 60 um pe întreaga suprafață a craterului (Ith er al. 1994). Zona mai mică de 
distrugere termică a țesutului înregistrată la incizia laser sub apă se datorează răcirii 
eficiente de către apă, care umple craterul după sfârşitul impulsului laser; 

c) craterul în formă de V observat după aplicarea unui număr de impulsuri laser con- 
secutive în acelaşi loc este rezultatul inundării craterului cu apă între două impulsuri suc- 
cesive. Intensitatea mai mare în centrul fasciculului laser vaporizează o parte din această 
apă în centrul craterului deja existent, producând un canal central îngust cu vapori. 
Presiunea ridicată împinge apa radial şi de-a lungul pereților craterului (Frenz er al. 
1989). Acest strat subțire de apă protejează pereţii de iradiere, răcind suprafața şi micşo- 
rând local eficiența de ablaţie la marginile craterului. Drept rezultat, incizia realizată în 
apă prezintă forma tipică de V, cu o zonă descrescătoare a distrugerilor termice în țesut 
de-a lungul pereților spre adâncimi mai mari ale craterului. 

Ablaţia meniscului în aer sau apă a fost investigată cu o serie de laseri (ATF, KrF, 
XeCI, XeF, argon la 351 nm şi 515 nm, Nd:YAG, Ho:YAG, Er:YAG, CO şi CO2) de 
către Nakagawa et al. (1990), Buchelt et al. (1992), Jacques et al. (19943), Saadat er al. 
(1994) şi alții. 


Pratisto et al. (1996a) au investigat ablația _ 5 
osului în mediu lichid cu laserul Er:YSGG în g 4 
regim de oscilație liberă (z, = 200 us). Figura F 3 
5.202 arată dependența între amplitudinea ma- § 2 
ximă a presiunii măsurată în timpul procesului “ + 
de ablație a osului în perilimfă artificială, lao 4 oO eiee ri a Sie ind 
distanță de 2 mm de suprafața osului, în func- Auf ap 081 200730, 80 1ipa50 Sa D 
ție de expunerea radiantă laser prin fibră. Fluentā [J/cmf] 
Dreapta cu pantă mai mare este amplitudinea Fig. 5.202. Amplitudinea presiunii maxime 
presiunii absolute a primului impuls de presiu- în funcţie de expunerea radiantă laser 


ne care apare dacă fibra este în contact. Dreap- măsurată în timpul ablaţiei osului în modul 
ta cu pantă mai mică reprezintă amplitudinea în contact. Cercuri pline: presiunea indusă 
impulsurilor de presiune ce rezultă din cele- de primul vârf al impulsului laser; cercuri 
Jalte vârfuri ale impulsului laser. Aceste ampli-  . 80ale: presiunea indusă de următoarele 
tudini ale presiunii arată aceleaşi valori pentru yaga rapulsujui Jaser,diiecae pungt 
modul în contact ca şi pentru modul de ira- experimental este media a cinci măsurători 
diere dară conan (Pratisto e al.1996a). 


Comparația între semnalul de presiune măsurat după aplicarea impulsului laser în 
contact și fără contact arată că în plus față de impulsurile de presiune cauzate de colapsul 
canalului, apare un impuls puternic de presiune chiar la începutul impulsului laser, deşi 
primul vârf al impulsului laser nu este pronunţat. Acest prim impuls puternic de presiune 
există întotdeauna dacă terminalul fibrei este acoperit cu lichid, chiar dacă osul nu a fost 
încă găurit, Aceasta demonstrează că vaporizarea explozivă a apei la capătul fibrei este 
rezultatul supraîncălzirii unui strat subțire de apă lichidă chiar sub capătul fibrei optice, 
datorită lipsei punctelor de nucleaţie și a situaţiei de confinare. Un semnal de presiune 
comparabil este întâlnit dacă capătul fibrei este imersat (Frenz et al. 1994). Corespon- 
denţa clară între fiecare vârf individual al impulsului laser şi impulsurile de presiune su- 
gerează că fiecare vârf individual contribuie la procesul de ablaţie. Adâncimea de ablație 
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pe impuls în osul cortical în modul fără contact atinge valoarea de 100 um la o expunere 
radiantă de 80 J/cm2. 

În concluzie, ablația țesuturilor prin efecte fotomecanice este un proces care intervine 
inerent atunci când țesuturile sunt înconjurate de lichid. Efectele fotomecanice se mani- 
festă fie prin acțiunea bulelor de cavitație, fie prin impulsurile de presiune generate de 
impulsul laser şi colapsul bulelor de cavitaţie. Ablaţia prin efecte fotomecanice cu laser în 
impulsuri scurte, care realizează condiția de confinare a stresului, trebuie aplicată cu 
deosebită atenţie, deoarece distrugerile mecanice se pot extinde pe o distanță mult mai mare 
decât adâncimea de penetrare optică. Totuşi, după cum s-a arătat, ablația laser în mediu 
lichid poate fi avantajoasă, distrugerile termice fiind mai reduse decât la iradierea în aer, 


5.6.7. Plasmă produsă cu laserul 


Plasma este un amestec supraîncălzit de atomi ionizaţi şi electroni liberi. Plasma 
produsă cu laseri este aplicată cu succes în mai multe specialități medicale, printre care în 
oftalmologie, în urologie pentru fragmentarea calculilor renali şi biliari şi în chirurgia 
vasculară, pentru ablaţia plăcii calcifiate. Alte aplicaţii ale plasmei produse cu impulsuri 
laser foarte scurte includ ablaţia țesuturilor neabsorbante prin iniţierea absorbției neliniare 
şi producerea de reacţii chimice induse de laser, similare cu cele care au loc în terapia 
fotodinamică. 

Tehnica impulsurilor scurte şi foarte scurte (ns-fs) utilizează cavitația, undele acustice 
şi undele de şoc generate de ionizare şi formarea plasmei, pentru a induce distrugeri în 
anumite structuri din țesuturi. Dacă la începutul cercetărilor în aceste domenii se credea 
că undele de şoc joacă rolul principal, astăzi se ştie că efectele tisulare majore sunt pro- 
duse de cavitație (Vogel er al. 1990, Vogel et al. 1994a). Undele de şoc cauzează distru- 
geri în principal la nivel subcelular, care constau din ruperea membranelor celulelor, 
distrugerea organitelor celulare şi ruperea legăturilor în biomolecule (Doukas et al. 
1993). Acestea se explică prin timpul de interacție extrem de scurt cu undele de şoc, 
datorită duratei lor mai mici de 100 ns (Vogel er al. 1996b). Timpul de interacție scurt nu 
determină deplasarea țesutului cu mai mult de câțiva um, ceea ce împiedică la distrugerea 
macroscopică a țesutului. Doukas er al. (1993) au arătat că pragul pentru distrugerea 
funcţională a celulelor cauzată de impulsurile de presiune induse de laser este aproxi- 
mativ 100 MPa (1 kbar). După un impuls laser de 1 mJ cu durata de 6 ns, această presiu- 
ne este depășită până la o distanță de aproximativ 200 um față de plasmă (Vogel et al. 
1996b), Bula de cavitaţie se expandează pe o rază de trei ori mai mare şi prin urmare do- 
mină efectele tisulare. În plus, formarea unui jet în timpul colapsului bulei (vezi $ 5.6.5) 
concentrează energia bulei la distanţă faţă de locul de colaps, fiind însoțită de distrugeri 
la distanțe ceva mai mari decât raza bulei. Această distanță este de 800 um pentru un 
impuls laser de 1 mJ. 

Procedurile oftalmologice în care se utilizează plasma se referă la distrugerea capsulei 
posterioare opace (capsulotomie), care rămâne în ochi în urma îndepărtării cataractei şi 
implantării cristalinului artificial, perforarea unui canal în iris (iridotomie) pentru a re- 
duce presiunea intraoculară în glaucom şi distrugerea şuviţelor opace în umoarea vitroa- 
să. Cea mai importantă aplicaţie a chirurgiei intraoculare cu laserul Nd:YAG este capsu- 
Jotomia posterioară, care este necesară frecvent după chirurgia cataractei. În timpul extra- 
gerii cataractei şi implantării intraoculare a unui cristalin artificial, este avantajos să se 
păstreze intactă capsula posterioară, Totuşi aceasta tinde să devină opacă după un timp e 
la operaţie. Pentru a înlătura acest inconvenient de obicei se practică o incizie prin focali- 
zarea unei secvențe de impulsuri ale laserului cu Nd:Y AG pe această capsulă. Iridotomia 
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laser poate fi necesară, de exemplu, când imaginea pupilară a irisului este aderentă la 
cristalin, împidedicând curgerea lichidului şi cauzând astfel o creştere periculoasă a pre- 
siunii intraoculare, Deoarece aplicațiile plasmei în oftalmologie au cea mai mare pondere, 
iar litotriția laser va fi tratată într-un paragraf separat, producerea plasmei cu laserul şi 
aplicațiile ei medicale vor fi exemplificate în special pentru ochi. 

Aplicațiile plasmei în oftalmologie au fost inițiate ca urmare a lucrărilor efectuate de 
Krasnov (1973), Bass er al. (1979), van der Zypen et al, (1979), Aron-Rosa et al. (1980) 
şi Frankhauser et al. (1981), Aceşti cercetători au utilizat laseri cu rubin cu impulsuri 
scurte, laseri cu coloranți sau laseri cu neodim, cu durate de zeci şi sute de ns şi energii de 
zeci de mJ. Radiația laser a fost focalizată cu o lentilă externă în structurile din ochi, pro- 
ducând plasma. Aceasta este însoțită de cavitaţie şi unde de şoc, care cauzează distru- 
gerea observată a țesutului. 

Urmărind diagrama Boulnois (figura 5.10), observăm că efectele care rezultă în urma 
interacției laser-țesut depind de iradianța laser, durata impulsului şi lungimea de undă. 
Luând în considerație numai creşterea iradianței pentru început, se va înregistra mai întâi 
încălzirea materialului, urmată de topire şi vaporizare. La iradianțe laser şi mai mari, este 
posibilă ruperea legăturilor chimice şi în final producerea plasmei (ionizarea). 

Distrugerea țesuturilor cu plasmă este legată de absorbţia neliniară a radiației laser 
care conduce la străpungerea optică în focarul fasciculului laser și la realizarea unor 
temperaturi de peste 10 000 K. Procesul de absorbţie neliniară face posibilă depozitarea 
energiei nu numai în țesuturile pigmentate, dar şi în mediile normal transparente. Creş- 
terea adiabatică rapidă a temperaturii în timpul străpungerii optice determină o creştere 
rapidă a presiunii în plasmă (20-60 kbari), care conduce la expansiunea explozivă a plas- 
mei. Expansiunea are loc iniţial cu o viteză hipersonică, ceea ce determină producerea 

unei unde de şoc. După ce unda de şoc parcurge o distanță mică (sute de um), unda de 
şoc devine o undă sonică, care se propagă cu viteza sunetului în mediul respectiv. Ulte- 
rior, expansiunea continuă a plasmei produce o bulă de cavitaţie, care implodează după 
mai puțin de o ms, generând un nou impuls de presiune. 

Numeroase studii au fost efectuate pentru a înțelege fenomenele fizice implicate în 
producerea plasmei cu laserul în mediile biologice, respectiv. caracteristicile plasmei pro- 
duse, eficiența ecranării plasmei, utilitatea undelor acustice şi de şoc concomitente, pre- 
cum şi riscul distrugerii țesutului învecinat, atât pe termen scurt, cât şi pe termen lung. 
Cercetările s-au concentrat asupra străpungerii optice şi a fenomenelor ulterioare în cazul 
focalizării laserilor în medii lichide (soluţie salină, apă, corp vitros şi altele). 


5.6.7.1. Fenomene fizice 


Dacă impulsurile laser cu durată scurtă sunt focalizate în spoturi cu dimensiuni mici 
(~ 10 um), se poate realiza străpungerea optică la nivele de energii destul de coborâte 
(zeci de uJ), Fenomenele fizice care au loc în timpul interacţiei debutează inițial cu 
producerea electronilor liberi, fie prin efecte multifotonice, fie prin emisie termoionică. 
Numărul acestor electroni creşte și ei sunt accelerați în câmpul laser până se realizează 
străpungerea în avalanșă, Străpungerea dielectrică prin absorbție optică a radiației laser, 
numită de asemenea străpungere optică sau străpungere indusă cu laser, reprezintă ionizarea 
parțială sau completă a unui solid, lichid sau gaz prin absorbția energiei laser, lonizarea de- 
termină producerea unui „gaz” de particule încărcate, plasma, care absoarbe radiația optică 
mult mai puternic decât materia obișnuită, Plasma rezultantă îşi măreşte volumul, atingând 
dimensiuni comparabile cu diametrul spotului focal. Expansiunea plasmei este însoțită de 
un sunet caracteristic și de emisia unei radiaţii vizibile. Flash-ul vizibil de bandă largă este 
rezultatul emisiei bremsstrahlung şi a recombinării electronilor. 
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Emisia bremsstrahlung reprezintă emisia de fotoni datorită electronilor şi ionilor care 
îşi micşorează viteza prin coliziune. Recombinarea electronilor şi ionilor este însoțită de 
emisia fotonilor. Plasma continuă să se mărească şi să absoarbă radiaţia laser incidentă în 
volumul focal, de această dată prin absorbția prin „bremsstrahlung invers” (acest termen 
se referă la principiul fizic prin care accelerarea unui electron are loc în câmpul unei 
„particule grele” - atom, moleculă sau ion, care primeşte impulsul de recul pentru a con- 
serva momentul). 

Aşadar, plasma indusă de laser este un gaz ionizat de temperatură înaltă, generat prin 
absorbţie optică neliniară. Plasma determină o absorbţie şi împrăştiere mărită a energiei 
laser incidente, care dau naştere unui efect de ecranare a plasmei şi o expansiune supli- 
mentară a acesteia. Temperaturile înalte asociate cu formarea plasmei (> 5 000 K) pro- 
voacă o încălzire localizată a țesutului, generând o undă de şoc, care se propagă radial de 
la locul străpungerii optice. 

Unda de şoc în propagarea ei îşi micşorează viteza, atingând viteza sunetului în lichid 
şi apoi se atenuează sau izbeşte frontiera lichidului. Unda de şoc şi unda acustică pot dura 
sute de nanosecunde după impulsul laser. Încălzirea țesutului produce de asemenea o 
modificare de fază lichid-gaz, care dă naştere cavitaţiei, adică formării bulelor cu gaz. 
Bulele cu gaz se expandează rapid pe durata a câtorva microsecunde înainte de a avea loc 
colapsul lor, când rezultă o undă de şoc secundară. Bula de cavitaţie se expandează din 
nou datorită presiunilor înalte la aproximativ 10 us sau mai puţin față de impulsul laser 

inițial. Diametrul maxim al bulei de cavitaţie este aproximativ 2 mm pentru un impuls 
laser cu energia de 5 mJ şi durata de 6 ns (Vogel er al. 1994a). Bula de cavitaţie poate im- 
ploda şi se poate expanda de un număr de ori, sfârşind când energia este insuficientă 
pentru a susține creşterea bulei. Scara de timp pentru expansiunile ulterioare se micşo- 
rează exponențial şi întregul ciclu se sfârşeşte după aproximativ 100 us, deşi el depinde 
de energia impulsului. Hammer er al. (1995b) au măsurat că prima bulă durează cam 6 us 
şi oscilaţiile continuă timp de 30-40 us. O bulă reziduală este creată de difuzia gazului în 
cavitatea expandată. 

In esență, străpungerea optică este caracterizată de formarea plasmei, generarea unde- 
lor de şoc şi formarea bulelor cu gaz. Înțelegerea fenomenelor fizice care au loc la produ- 
cerea plasmei necesită îmbinarea măsurătorilor experimentale cu modelele teoretice şi 
calculele numerice. Fenomenele care trebuie abordate sunt: a) iradianța de prag corespun- 
zătoare străpungerii în medii oculare şi în fluide care simulează mediile oculare, cum ar fi 
apa şi soluția salină (Sacchi 1991, Docchio er al. 1986a, Docchio et al. 1986b, Zysset et 
al. 1989b, Vogel et al. 1994a); b) localizarea, mărimea, temperatura şi evoluţia în timp a 
plasmei rezultante (Gitomer şi Jones 1991, Zysset et al. 1989b, Vogel et al. 1994a, 
Docchio et al. 1988a, Fujimoto et al. 1985); c) fenomene care apar după producerea plas- 
mei, respectiv formarea bulelor de cavitație, colapsul bulelor şi propagarea undelor de şoc 
şi acustice (Vogel er al. 1994a, Zysset et al. 1989b, Fujimoto et al. 1985, Vogel şi 
Lauterborn 1988, Vogel er al, 1990, Zysset er al. 1989a, Puliafito şi Steinert 1984). 


5,6.7,1,1. Iniţierea plasmei 


Datorită duratei diferite a impulsurilor emise, două mecanisme distincte sunt res- 
ponsabile de străpungerea optică cu laserii Nd:YAG în regim declanşat sau în regim de 
cuplare a modurilor (Puliafito şi Steinert 1984). Impulsurile în reaim declanşat cu durata 
de câteva nanosecunde produc ionizarea în principal prin încălzirea țintei în focarul 
fasciculului laser, Acest fenomen este numit emisie termoionică. În spotul focal se ating 
temperaturi ce depășesc câteva mii de grade Celsius, iar impurităţile din ţintă amplifică 
acest proces 
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Impulsurile în regim de cuplare a modurilor, ce durează 20-30 ps, au un mecanism 
dominant diferit pentru a iniția ionizarea: absorbția multifotonică. Fiecare foton cu 
lungimea de undă 1,064 um al laserului cu Nd:YAG are o energie de numai 1,17 eV, dar 
cei mai mulți atomi necesită 10 eV sau chiar mai mult pentru a fi ionizați. Astfel, este 
necesară absorbția multiplă a fotonilor pentru a accelera electronul în mod adecvat în ve- 
derea obținerii ionizării. Deoarece fiecare electron este eliberat independent, interacțiile 
particulă-particulă nu sunt importante. În plus, nu mai sunt necesare impuritățile din 
mediu pentru a iniția străpungerea multifotonică, care poate interveni chiar în medii prea 
difuze pentru a permite ciocniri multiple pe durata impulsului. Străpungerea- poate avea 
loc chiar la durate ale impulsurilor laser de fs, prezența impulsului în volumul focal fiind 
suficientă pentru a apare ionizarea instantanee. 

În plus față de ionizarea prin avalanșă inițiată de emisia termoionică şi absorbția 
multifotonică (ionizare multifotonică în avalanşă, IMA), străpungerea indusă cu laser 
poate avea loc şi prin ionizare multifotonică pură (IMP) (Hammer et al. 1995b, Hammer 
et al. 1996b). IMP este un proces optic neliniar, care devine semnificativ numai la ira- 
dianțe mari şi pentru lungimi de undă din infraroşu apropiat sau mai scurte. Ea se poate 
desfăşura mult mai rapid decât ionizarea în avalanşă şi deci poate avea loc chiar şi pentru 
cele mai scurte durate ale impulsurilor laser (100 fs). “În cazul IMA, electronii iniţiali sunt 
eliberați prin absorbție multifotonică, apoi accelerați, eliberând alţi electroni şi conducând 
astfel la un proces în avalanșă. Acesta este:procesul primar de străpungere pentru mediile 
pure, la durate intermediare (zeci de ps) ale impulsurilor laser. În regimul impulsurilor 
scurte (ps), sunt necesari mulți electroni iniţiali pentru ca străpungerea în avalanşă să aibă 
loc pe durata impulsului. În acest regim de tranziţie trebuie generate densități electronice 
inițiale foarte mari prin ionizare miultifotonică, înainte ca ionizarea în avalanşă să poată 
desăvârşi procesul de străpungere. 

Cele două mecanisme de inițiere a plasmei pentru impulsuri laser cu durata de zeci de 
ps sau mai lungi (ionizarea multifotonică în avalanșă şi ionizarea în avalanșă prin emisie 
termoionică) sunt prezentate în figura 5.203b. Impulsul mai lung în regim declanşat nu 
are o intensitate adecvată a câmpului electric pentru a iniţia ionizarea prin absorbție 
multifotonică, astfel că iniţierea ionizării depinde de încălzirea amplificată de prezența 
impurităților în focar. 
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Fig, 5,203. Iniţierea, creşterea și efectul de ecranare ale plasmei prin străpungere optică: 
(a) formele de undă iniţiale ale impulsurilor laser; (b) mecanismul dominant de inițiere 
a ionizării cu impulsuri în regim declanșat este emisia termoionică, iar cu impulsuri în 
regim de cuplare a modurilor este absorbția multitotonică; (©) după ce este produs un 
electron liber, plasma creşte în avalanșă; fotonii determină accelerarea electronilor şi 
ciocnirea acestora cu atomii, rezultând mai mulți electroni liberi şi ioni; (d) absorbția 
fotonilor reduce transmisia luminii de-a lungul căii fasciculului, efect cunoscut sub 
denumirea de ecranarea plasmei (Puliafito şi Steinert 1984). 
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Indiferent dacă inițierea se face prin emisie termoionică sau prin absorbție multifo- 
tonică, odată ce au fost generaţi electronii liberi de start, plasma începe să se expandeze 
prin mecanismul de „avalanșă a electronilor” sau „cascadă”. Un electron liber absoarbe 
un foton şi este accelerat. Absorbţia fotonului reprezintă transferul energiei către electro- 
nul liber, când câmpul electric al radiației laser accelerează electronul. Electronul accele- 
rat loveşte un alt atom pe care îl ionizează, rezultând doi electroni liberi, fiecare având o 
energie individuală mai mică. Aceşti doi electroni liberi, la rândul lor, absorb mai mulți 
fotoni, sunt accelerați, lovesc alți atomi şi eliberează alți doi electroni, procesul con- 
tinuând geometric într-o „avalanşă” de electroni, după cum se observă în figura 5,203c. 

lonizarea în avalanşă conduce la formarea plasmei, care începe când densitatea elec- 
tronilor liberi depăşeşte 101% cm” pe durata impulsului laser (Vogel 1997). lonizarea în 
avalanşă necesită ca impulsul laser să rămână în volumul focal un timp mai lung în 
comparație cu timpul de ionizare colizională (impulsuri de ns şi ps). În plus, sunt necesari 
electroni inițiali şi deci procesul tinde să fie dependent de impurități. Procesul de 
absorbţie a fotonilor şi accelerarea electronilor în prezenţa unui atom sau ion se numeşte 
„bremsstrahlung invers”. 

Pentru ca plasma să se mărească, iradianţa trebuie să fie suficient de intensă pentru a 
produce ionizarea rapidă, astfel încât pierderile să nu stingă avalanşa electronilor. Princi- 
palele mecanisme de pierderi în timpul ionizării în avalanşă sunt ciocnirile inelastice şi 
difuzia electronilor liberi din volumul focal. 

Rata pentru IMP are o dependenţă de iradianță foarte puternică (oc /, unde į este nu- 
mărul de fotoni necesari pentru ionizare), în timp ce dependenţa de iradianță a ratei 
pentru IMA este mult mai slabă (cc J, când poate fi neglijată pierderea de electroni din 
volumul focal) (Vogel er al. 1998d). Pentru o durată mică a impulsului laser, este nece- 
sară o iradianţă laser mai mare, astfel încât străpungerea să fie realizată pe durata impul- 
sului. Deoarece rata pentru IMP creşte mai rapid cu iradianța decât rata pentru IMA, IMP 
capătă importanță şi mai mare la durate mai mici ale impulsurilor laser. Pentru impulsuri 
sub 1 ps, IMA este limitată în plus de constrângerile legate de timp, deoarece o secvență 
de dublare a numărului de electroni la ionizarea în avalanşă durează cel puţin 6 fs (pentru 
apă şi 4 = 1 064 nm) (Kennedy 1995), în timp ce IMP poate avea loc „instantaneu”. Pon- 
derea diferită a IMP şi IMA la micşorarea duratei impulsului laser reprezintă unul din 
motivele majore pentru modificările caracteristicilor de străpungere în ansamblu. 

Un alt factor major este modificarea distribuţiei de energie între electroni şi particu- 
lele grele, care influenţează densitatea de energie în plasmă şi astfel energia de prag 
pentru străpungere. Energia optică este depozitată în mediu prin generarea de electroni 
liberi. Cu impulsuri de ns, pe durata impulsului se obține o temperatură de echilibru între 
electroni şi particulele grele prin procese de recombinare şi deci densitatea de energie 
medie este mare. Cu impulsuri ultrascurte, o cantitate foarte mică de energie este transfe- 
rată particulelor grele la sfârşitul impulsului laser. O temperatură de echilibru se atinge 
numai după impulsul laser. Temperatura de echilibru va fi astfel mult mai coborâtă decât 
în cazul impulsurilor de ns, în particular deoarece căldura specifică a electronilor este 
mult mai mică decât cea a ionilor sau a altor particule grele, Datorită densității medii de 
energie mai mici în plasmele produse cu impulsuri laser ultrascurte, energia de prag 
pentru străpungere este mai coborâtă decât pentru impulsurile de ns, iar efectele mecanice 
după străpungere (emisia undelor de şoc şi a cavitaţiei) sunt mai puțin extinse, 

Un al treilea motiv pentru modificarea caracteristicilor de străpungere la micşorarea 
duratei impulsului laser este rolul crescând al efectelor de autofocalizare, care contribuie la 
densităţile mari de putere necesare pentru a realiza străpungerea într-o perioadă scurtă de 
timp. Autofocalizarea modifică pragul de distrugere, transmisia plasmei şi, lucru deosebit 
de important, forma regiunii de străpungere şi distribuția de energie în acea regiune. 
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5.6.7.1.2, Pragul de străpungere 


Străpungerea optică indusă cu laser este un proces complex, cu multe efecte termice, 
acustice şi mecanice diferite, Ea a fost studiată predominant în gaze şi solide (Ursu et al. 
1986). În ultimii cincisprezece ani, străpungerea optică a fost aplicată în chirurgia oftal- 
mică, adică în medii lichide. 

Străpungerea indusă cu laser este un eveniment stohastic, definit de obicei de densita- 
tea electronică de prag în volumul focal, estimată a fi 10'%-102% cm” (Kennedy 1995, 
Hammer et al. 1996b). Termenul de străpungere optică este aplicat fie ionizării complete 
a unui mediu difuz, cum este un gaz, fie ionizării parţiale a unui mediu condensat, care 
produce o plasmă suficient de densă pentru a absorbi semnificativ radiația laser. Acest 
din urmă caz este definit de obicei la o densitate electronică de 10'* cm” (Sacchi 1991). 

Pentru impulsuri laser cu durata de nanosecunde sau mai scurte, putem distinge trei 
regiuni de străpungere (Kennedy 1995): a) regimul pentru un impuls lung, dominat de 
ionizarea în cascadă, în care ionizarea multifotonică nu joacă vreun rol important, cu 
excepţia generării electronilor inițiali; b) un regim cu impulsuri scurte, în care ambele 
tipuri de ionizare sunt semnificative. În acest regim impulsul poate fi atât de scurt, încât 
avalanşa nu se poate dezvolta pe durata impulsului, cu excepţia cazului în care densitatea 
inițială de purtători este foarte mare. Densitatea inițială mare trebuie furnizată de ioni- 
zarea multifotonică, adică procesele multifotonice vor iniția avalanşa. Pentru iradianțe 
suficient de mari care să realizeze acest lucru, ionizarea multifotonică continuă poate 
contribui şi la accelerarea procesului de avalanşă; c) un regim cu impulsuri ultrascurte, în 
care numai ionizarea multifotonică „pură” este suficient de rapidă pentru a permite 
străpungerea pe durata impulsului laser, 

Datele teoretice şi experimentale concordă destul de bine asupra a doua efecte diferite 
la sfârşitul procesului de străpungere: a) impulsurile de ns sau ps mai lungi produc la 
sfârşitul străpungerii un flash luminos; b) impulsurile scurte de ps şi de fs produc la sfâr- 
 Şitulstrăpungerii bule de cavitaţie. 
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 Kloíber et al. (1989) şi pentru apă pură, 
soluție salină și apă obişnuită de Hammer 
et al. (1996b). 

Stuart et al. (1995) au calculat cu 
ajutorul ecuației Fokker-Planck evoluția 
densității electronice pentru un impuls 
laser cu durata de 100 fs şi iradianța de 
i 11,7 TW/em?, care este prezentată în fi- 
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Fig. 5.204, Evoluţia calculată a densității 
electronilor liberi pentru un impuls laser cu 
Tp = 100 fs şi A= 1 053 nm (curba întreruptă), 
având o iradianță de vârf de 11,7 TW/em;, în 
cuarţ. lonizarea multifotonică (curba punctată) 
inițiază avalanşa. Curba continuă reprezintă 
densitatea electronică totală, inclusiv ionizarea 
prin impact (Stuart et al. 1995). 
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troni liberi, cu o avalanșă colizională redusă necesară pentru a atinge densitatea critică 
(= 102! cm*), care nu este produsă decât spre sfârşitul impulsului. Numai această ultimă 
parte a impulsului laser va suferi o absorbţie sau reflexie puternică. 

Din figura 5.204 rezultă trei caracteristici importante pentru străpungerea optică cu 
impulsuri ultrascurte (Feit er al. 1998). În primul rând, nu există un timp suficient pe 
durata impulsului laser pentru străpungerea optică obişnuită, bazată pe electroni produşi 
datorită impurităților sau cromoforilor. În acest caz se ating iradianțe foarte mari, la care 
are loc absorbţia multifotonică neliniară şi ionizarea. Acest proces este mai determinist şi 
mai localizat decât absorbția liniară, deoarece el depinde de nivelul înalt al iradianței 
laser. În al doilea rând, energia laser este transferată electronilor mult mai rapid decât în 
volumul materialului. Cea mai mare parte din această energie apare ca energie cinetică a 
materialului ejectat şi nu ca energie termică în volumul materialului. Ca urmare, intervin 
distrugeri colaterale (zone afectate termic) mult mai reduse. Al treilea efect este legat de 
cel precedent. Pentru impulsuri mai lungi (ns), plasma creată de porțiunea anterioară a 
impulsului se expandează şi absoarbe puternic radiaţia laser incidentă. Plasma ecranează 
efectiv materialul din spatele centrului de străpungere. În cazul impulsurilor ultrascurte, 
dimpotrivă, plasma nu are timp să se expandeze şi pentru iradianțele mari utilizate, ea 
joacă rolul unei oglinzi care reflectă o parte din energia laser incidentă. 

După cum s-a arătat, rata de ionizare multifotonică pură este proporțională cu /. 
Valoarea constantei de proporţionalitate se micşorează dacă i creşte, adică odată cu mări- 
rea lungimii de undă, la care sunt necesari mai mulți fotoni pentru a asigura energia nece- 
sară pentru străpungere. Ionizarea multifotonică a apei a fost analizată recent de Sacchi 
(1991). El a sugerat că nu trebuie considerată energia de ionizare a unei singure molecule | 
(12,6 eV), ci mediul trebuie considerat ca un semiconductor amorf şi căutată energia ne- 
cesară excitării electronilor de pe orbitalul molecular 1b; pe banda unui exciton (6,5 eV). 
Această abordare determină o probabilitate mai-mare pentru procesele multifotonice. 

Când pierderile electronilor sunt neglijate, rata de ionizare în avalanşă este propor- 
ţională cu iradianţa laser. Micşorând durata impulsului, iradianța trebuie să fie mai mare 
pentru a realiza străpungerea pe durata mai mică a impulsului laser. Deoarece rata de 
ionizare multifotonică are o dependență mult mai puternică de iradianță (e J‘), procesele 
multifotonice devin şi mai importante când durata impuisului este micşorată. 

Tabelul 5.45 (Vogel 1997) listează valorile iradianțelor de prag, Iş şi a expunerilor 
radiante de prag, Fps, necesare pentru străpungerea optică în apă distilată pentru diferite 
durate ale impulsului laser, ca şi mecanismele dominante în procesul de străpungere. Inte- 
resant de notat că J, creşte numai moderat la reducerea duratei impulsului laser din dome- 
niul ns în domeniile ps şi fs. Aceasta are loc împreună cu o micşorare pronunțată a expu- 
nerii radiante de prag necesară pentru străpungere. Datele pentru 6 ns şi 30 ps au fost 
măsurate'de Vogel et al. (1996c), iar cele pentru 100 fs de Kennedy et al. (1995). 


Tabelul 5,45, Pragurile de străpungere măsurate în apă distilată pentru diferite durate 
ale impulsului laser 


Durata ` Mecanismul de Mărimea spotului I, Fps 
impulsului ` străpungere m 1101! W/em2) [J/cm?] 
6 ns ionizare în avalanșă 11,6 0,5 0,79 + 0,08 472 +47 
30 ps ionizare în 19,5 20,4 3,70 £ 0,14 11,1 +0,4 


avalanşă/multifotonică 


100 fs ionizare multifotonică „pură” 17,0 57.7 0,577 
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Energia de prag este de 200 uJ pentru 7, = 6 ns şi 15 uJ pentru Tp = 30 ps (Vogel et al. 
1994a) la lungimea de undă 1,064 um. Micşorarea duratei impulsului în domeniul picose- 
cundelor conduce la o reducere a energiei de prag cu un factor de 13. 

Cu impulsuri de 200 ps sau mai scurte, rolul absorbției multifotonice este suficient de 
puternic, astfel încât procesul de străpungere nu mai este influențat de prezența impu- 
rităților, iar pragurile în apă obişnuită și în apă distilată sunt aceleaşi (Docchio ef al. 
1986a, Kennedy et al. 1995). La impulsuri având durata de 6 ns, pragul este cu un factor 
cuprins între trei şi şapte mai coborât în apa obişnuită decât în apa distilată, deoarece 
absorbţia liniară a impurităților furnizează electronii iniţiali pentru ionizarea în avalanşă 
la iradianțe mai coborâte decât cele necesare pentru ionizarea multifotonică. 

Emisia termoionică a electronilor iniţiali depinde de densitatea energiei depozitate, 
adică de expunerea radiantă a fasciculului laser, F şi de coeficientul de absorbție, 74, al 
impurităților (sau al mediului țintă). Contribuțiile emisiei termoionice şi ale ionizării în 
avalanşă la formarea plasmei variază în funcție de 44, F şi Tp. Cu impulsuri având durata 
de us şi coeficienți de absorbție tipici pentru calculii intracorporali, emisia termoionică 
poate chiar domina pe durata unei mari părți a impulsului laser, iar ionizarea în avalanşă 
începe să joace un rol important numai după crearea unei densități electronice mari prin 
încălzirea țintei (Teng er al. 1987a). În acest caz, pragul pentru formarea plasmei este 
determinat de expunerea radiantă incidentă pe ţintă şi nu de iradianță. 

Deoarece formarea plasmei cu impulsuri laser de ns şi ps permite depozitarea 
localizată a energiei în mare parte independent de coeficientul de absorbţie al țesutului 
țintă, ea este ideală pentru microchirurgia neinvazivă în mediile transparente din ochi. 
Depozitarea localizată a energiei conduce într-un timp foarte scurt la vaporizarea țesutu- 
lui în volumul cuprins de plasmă, urmată de emisia undei de şoc şi de generarea bulei de 
cavitație. Ultimele efecte sunt adesea nedorite în chirurgia intraoculară, dar ele sunt 
utilizate în litotriţia laser pentru fotofragmentarea calculilor urinari, biliari şi salivari. 

Loesel et al. (1996a) au măsurat dependența pra- vE 
gului de străpungere optică în funcţie de durata im- & 
pulsului laser cuprins între 200 ps şi 100 fs la supra- 
fața corneei umane, smalțului dentar uman şi a 
creierului de bovină. Figura 5.205 prezintă depen- 
dența expunerii radiante la pragul de străpungere 
optică indusă cu laser în funcţie de durata impul- 
sului, obținută la suprafața corneei umane. Diagra- ARTE E ai IDR P F 
ma are o reprezentare logaritmică pe ambele axe. Durata impulsului e a 

Pentru corneea umană, pragul de străpungere 
scade la durate mai mici ale impulsului laser, La Fig. 5.205. Expunerea radiantă laser 
durate de 200 ps, pentru străpungere este necesară o. la Pragul de străpungere optică 
expunere radiantă de 40 J/cm?, în timp ce pragul  INdusă cu laser în funcție de durata 
scade la aproximativ 2,0 J/cm? în cazul impulsurilor impulsului, măsurată la suprafața 
cu durata de 350 fs, Modelul teoretic, care descrie EARE > EEE ET 
dependența expunerii radiante de prag pentru stră- conform modelului teoretic. Linia 
pungerea optică indusă cu laser este prezentat în este întreruptă la durate mai mici de 
detaliu în Niemz (1996) și Loesel et al. ( 1996a). 100 fs, unde procesele 
Pentru smalțul uman, pragul este aproximativ multifotonice pot deveni 
10 J/cm? la o durată a impulsului de 35 ps, La durate importante (Loesel et al. 1996). 
mai scurte ale impulsurilor, pragul de străpungere se 
micşorează de asemenea, Pragul a fost măsurat ca fiind de 1,1 J/cm? în cazul celor mai 
scurte impulsuri (100 fs) aplicate țesutului, 


Pragul de strâpunger 
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Micşorarea pragului de străpungere se observă și pentru eşantioanele de creier de 
bovină. La o durată a impulsurilor laser de 35 ps s-a măsurat o expunere radiantă pentru 
pragul de străpungere de 20 J/cm?. Pragul scade la 1,5 J/cm? pentru impulsuri de 100 fs. 

Este util de corelat iradianţa laser de câmpul electric, £, (V/cm), pentru a arăta că în 
volumul de interacție al unui fascicul laser bine focalizat se pot atinge intensități ale 
câmpului electric de 10° V/cm. La o iradianţă laser dată, Zo, intensitatea câmpului electric 
poate fi calculată cu relaţia (Hammer er a/.1996b); 


1, =(1/2)nce,E2, (5.375) 
unde c este viteza luminii în vid (2,998.108 m/s), n este indicele de refracție al mediului, 
iar & este constanta dielectrică în vid (8,854-10"!2 A.s/V-m). Tabelul 5.46 prezintă valo- 
rile caracteristice ale iradianţei, fluxului de fotoni (I/hv, unde v este frecvenţa de oscilație 


laser) şi intensității câmpului electric, obținute cu un laser cu rubin (4 = 694,3 nm) în apă 
(n = 1,33) (Siomos et al. 1991). 


Tabelul 5.46. Iradianța laser, fluxul de fotoni şi câmpul electric pentru 4 = 694,3 nm 
Fluxul de fotoni 


Iradianța laser Câmpul eiectric 


| W/cm?] [ cm?s'! ] [V/cm] 
1 3,5-1018 23,8 
10$ 3,5-10% 238.10 
10 3,5-10%7 753-105 
1017 3,5-10% 2,38-107 
1015 3,5-10% 7,53-10% 
10,00 
Feng et al. (1997) au determinat iradianța de 
E prag pentru străpungerea indusă cu laser, 1;, pentru 
o durată dată a impulsului, m, prin modificarea 
ia iradianței de intrare până când se atinge densitatea 
; electronică finală, 10! cm”. Puterea de străpungere 
de vârf, P,, se calculează utilizând relația (3.41), cu 
Sia 102 Gt 50 A = awọ, aria transversală a fasciculului laser în 
(a) Gp ls] focar. Iradianța de prag pentru străpungere în func- 
ooa ție de durata impulsului laser este arătată în figura 
7 '5.206a, iar puterea de străpungere de vârf în figura 
i 5.206b, pentru trei densități electronice iniţiale: 
zZ w 0 cm: (linie punctată), 1019 cm* (linie continuă) şi 
2 10!2 cm” (linie întreruptă). Iradianța şi puterea de 
iri vârf pentru pragul de străpungere sunt insensibile 
di în funcție de densitatea electronică de fond pentru 
fi Bastai v! durate ale impulsurilor laser mai mici de 10 ps, iar 


pragul variază cu un factor de maxim doi chiar 


Fig. 5.206, (a) Iradianţa de străpungere, pentru impulsuri cu durata de 200 ps. Aceasta de- 


1, în funcţie de durata impulsului laser; 
(b) puterea de vârf pentru străpungere, 
P, normalizată la puterea critică de 
colaps, Pe = | MW. Cele trei curbe 
corespund densităţilor electronice de 
fond iniţiale de 0 em” (linie punetată), 
10° cm” (linie continuă) și 10'2 cm: 
(linie întreruptă) (Feng et al, 1997), 


monstrează că densitatea electronică inițială nu 
este un parametru critic. 

Atât iradianța de prag cât şi puterea de vârf 
cresc dacă durata impulsului este micşorată. Acest 
lucru era de așteptat, deoarece pentru impulsuri mai 
scurte este necesară o putere de vârf mai mare pen- 
tru a asigura o energie suficientă în vederea produ- 
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cerii densităţii electronice necesară pentru străpungerea optică în volumul focal. În figura 
5.206b, puterea de vârf pentru străpungere este normalizată la puterea critică de colaps, 
Pe, = | MW. Puterea critică de colaps a fasciculului laser prin autofocalizare în absența 
generării plasmei se calculează cu formula (Feng et al. 1997): 

P, = consti4? / 32mînn, =0,15972 / nn, , (5.376) 


unde A este lungimea de undă (4 = 580 nm), n este indicele de refracție (n = 1,33), iar 7z 
este coeficientul neliniar al indicelui de refracție (nz = 4,1-10'1% cm?/W), astfel că modifi- 


carea neliniară a indicelui de refracție este n2/, unde 7 este iradianța de vârf în focar. 


Rezultatele ilustrate în figura 5.206b sunt pentru o 
talie a fasciculului de 200 um. A fost aleasă această 
valoare deoarece lungimea focală f = 1,69 cm cores- 
punde unui spot focalizat de 23,6 um (conform ecua- 
tiei (3.31)), care simulează proprietăţile de focalizare 
ale ochiului. Este important să se investigheze 
variația puterii de străpungere pentru diferite mărimi 
ale spotului. Acest lucru se poate face utilizând ira- 
dianțele de străpungere arătate în figura 5.206a, care 
sunt independente de condiţiile de focalizare, cu aju- 
torul formulelor (3.41) şi (3.31). Puterea de străpun- 
gere în funcţie de mărimea spotului de intrare este ară- 
tată în figura 5.207 pentru durate ale impulsului laser 
de 200 ps (linie punctat-întreruptă), 20 ps (linie între- 
ruptă), 2 ps (linie punctată) şi 200 fs (linie continuă). 

În fiecare caz se poate compara P, cu Per. Dacă 
P, > a` Pa unde factorul a” poate fi luat 1/2, atunci 
autofocalizarea fasciculului laser este relevantă. şi 


100,0 


P [MW] 


001 010 1,00 
wo [mm] 


Fig. 5.207. Variația puterii de stră- 
pungere în funcție de mărimea spo- 
tului de intrare pentru f= 1,7 cm, 
densitatea electronică inițială de 
10! cm* şi durata impulsurilor de 
200 fs (linie continuă), 2 ps (linie 
punctată), 20 ps (linie întreruptă) şi 
200 ps (linie punctat-întreruptă) 
(Feng et al. 1997). 


trebuie luată în consideraţie. Din figură se observă că la o durată a impulsului laser q- 
„dată, P, > a Pe, pentru D (diametrul fasciculului pe lentilă) cuprins în intervalul [D,, Bă; 
unde D; şi Dz se pot obţine rezolvând ecuaţia P, = a'P,,. Puterea de străpungere maximă: 


s max S 


Ai 
7 > 


(5.377) 


survine când raza spotului focalizat wọ atinge valoarea sa maximă pentru D= JAF (mm = 


48 um (formula 3.29 pentru za = f). Pentru D = 200 um şi 4 = 200 ps, P, = 0,05 MW, 
astfel că autofocalizarea nu va fi relevantă la prag, în timp ce P, ma = 0,8 MW la D= 48 um, 
adică autofocalizarea va fi foarte importantă chiar lângă prag. 


Din puterea de străpungere maximă se poate deduce durata minimă a impulsului 


> Tp min 


pentru care autofocalizarea nu are relevanță la prag pentru orice mărime a spotului de 
intrare (P, < a Pe, sau 1, < 4na'Pa/47). Pentru parametrii apei rezultă Tp mn = 200 ps. 

Pentru impulsuri cu durata mai mare de 10 ps, pragurile cu şi fără autofocalizare 
concordă foarte bine, Acest lucru era de așteptat, deoarece pentru aceste durate ale im- 
pulsului, puterea de străpungere este considerabil mai mică decât puterea critică, P, < Pon 
astfel că autofocalizarea joacă un rol minor, Dimpotrivă, pentru q < 10 ps, puterea de 
străpungere tinde către puterea critică. Intuitiv, acest lucru poate fi înțeles deoarece dacă 
puterea de intrare tinde spre puterea critică, modificări mici ale puterii de intrare pot 
cauza variaţii importante ale iradianţei de vârf în focarul fasciculului laser, care, la rândul 
ei, produce modificări semnificative în densitatea electronică de vârf a plasmei generate, 
astfel că densitatea plasmei pentru străpungere este atinsă mai repede. 
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S-a găsit că puterea de străpungere cu autofocalizare pentru 7, = 200 fs este de zece 
ori mai mică decât P, fără autofocalizare, în timp ce pentru z, = 10 ps, cele două praguri 
de străpungere diferă cu numai un factor de doi. Astfel, se poate trage concluzia că pentru 
Tp < 10 ps şi pentru mărimi uzuale ale spotului de intrare, autofocalizarea joacă un rol cheie 
în înțelegerea străpungerii induse cu laser în apă. Acesta poate fi cazul chiar şi când puterea 
de străpungere nu depăşeşte puterea critică. În consecință este plauzibil ca autofocalizarea 
să fie un element important în înțelegerea distrugerilor în ochi cu impulsuri laser cu durata 
de femtosecunde şi poate explica anomaliile observate în distrugerea retinei. 


5.6.7.1.3. Mărimea plasmei 


Vogel et al. (1994a) au studiat prin fotografiere forma plasmelor produse de impulsuri 
laser cu durata de ns şi ps, având diferite energii. Pentru ambele durate ale impulsului 
laser, formarea plasmei are loc în focarul fasciculului focalizat şi în conul ce se întinde 
spre laser. Absorbția puternică a radiaţiei de către plasmă previne formarea plasmei în 
partea opusă a focarului (ecranarea plasmei). Extinderea plasmei în con creşte odată cu 
mărirea energiei impulsului laser. În consecință, centrul plasmei este deplasat din ce în ce 
mai mult către laser. Fiecare impuls laser a produs o singură plasmă. Nu s-au observat 
străpungeri multiple, chiar şi la energii mai mari. Aceasta se datorează probabil calității 
bune a fasciculului laser, prin care se evită „spoturile fierbinţi”, adică vârfurile cu inten- 
sitate neregulată, în vecinătatea focarului laser. i 

Formarea plasmei reflectă distribuția intensității radiației laser în con. Ea nu este 
identică pentru impulsurile de ns şi ps, deoarece în cazul impulsurilor de ps profilul fasci- 
culului este gaussian, ceea ce nu se întâmplă pentru impulsurile de ns. La toate energiile 
investigate, nu au fost observate efecte de propagare neliniare, ca autofocalizarea, care ar 
schimba distribuţia intensității laser. şi ar influența astfel forma plasmei, în concordanță 
cu investigaţiile teoretice efectuate de Hora er al. (1992). Vârful plasmelor produse cu 
impulsurile de ps la marginea îndepărtată a focarului, care se observă la energii mari ale 
impulsului laser, se datorează probabil aberaţiilor sferice reduse ale sistemului de 
transmisie şi nu autofocalizării. Astfel, nu sunt de aşteptat distrugeri la capătul îndepărtat 
al focarului datorită efectelor de autofocalizare când sunt aplicate impulsuri de ps la un- 
ghiuri de focalizare mari şi la nivele de energie utilizate clinic în mod uzual. 

Pentru a determina extinderea vaporizării țesutului produsă de plasmă, este necesar 
să se cunoască lungimea plasmei în funcție de energia impulsului laser, de unghiul de 
focalizare şi durata impulsului. Pe baza modelului „străpungerii în mişcare”, elaborat 
de Docchio ef al. (1988a), care descrie modul în care localizarea străpungerii optice se 
deplasează de la talia fasciculului către laser în timpul iradierii cu impulsuri care 
depăşesc cu mult pragul de străpungere (I/I; >> 1), se poate obține următoarea relație a 
lungimii plasmei, zp, în funcţie de iradianţa impulsului, 7 şi unghiul de focalizare, 6; 
(Vogel 1997); 

À I 
Zp = 2 0, 72) T. Je (5.378) 

Figura 5,208 arată lungimea plasmei măsurată prin fotografiere pentru diferite 
unghiuri de focalizare și durate ale impulsului laser de 30 ps şi 6 ns, Lungimea plasmei 
este reprezentată în funcţie de (J/1, - 1) pe o scară logaritmică, pentru a verifica valabi- 
litatea ecuaţiei (5.378), Pentru impulsuri de ps se obţin drepte cu panta de aproximativ 
0,5 (figura 5.2083), după cum prevede modelul teoretic, Concordanţa nu mai este aşa de 
bună pentru impulsuri de ns (figura 5.208b), nici în ceea ce priveşte panta şi nici pentru 


lungimea plasmei. La rapoarte //, egale, 
plasmele de ns ar trebui, conform ecuaţiei 
(5.378), să aibă aceeaşi lungime ca şi plas- 
mele de ps, dar în realitate sunt considerabil 
mai lungi. De exemplu, la 7/4, = 10 şi 8, = 220, 
plasma de ns este lungă de 100 um, în timp 
ce plasma de ps măsoară numai 25 um. 
Devierea față de model se datorează 
probabil radiației UV emise de plasma pro- 
dusă la începutul impulsului laser. Această 
radiație creează electroni liberi în lichid 
lângă plasmă, care joacă rolul de electroni 
inițiali pentru ionizarea în avalanşă. Pragul 
de străpungere este astfel micşorat pe durata 
impulsului laser şi plasma creşte mai mult 
decât valoarea prevăzută de modelul stră- 
pungerii în mişcare, care presupune un prag 
constant. Situaţia este diferită în domeniul 
picosecundelor, unde ionizarea multifoto- 
nică furnizează întotdeauna suficienți elec- 
troni inițiali pentru partea de ionizare în 
avalanşă a străpungerii. În consecință, pra- 
gul este puțin influențat de radiaţia emisă de 
plasmă şi rămâne constant în întregul 
proces de străpungere, după cum presupune 
modelul teoretic. 
Figura 5.209 compară lungimea plasmei 
în funcție de energia impulsului laser pentru 
durate ale impulsului de 30 ps şi 6 ns 


Q 
o 
o 
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Fig. 5.208. Lungimea plasmei, z„, măsurată 
în funcție de (7/7; — 1) pentru diferite unghiuri 
de focalizare, la o durată a impulsului de: 


(a) 30 ps; (b) 6 ns (Vogel 1997). 


(Vogel et al. 1994a). Lungimea plasmei diferă considerabil în cele două cazuri, fiind de 
2,5 ori mai mare în cazul impulsurilor de ps. Dependența lungimii plasmei în functie de 


energia impulsului laser este similară pentru impul- 
surile de ns şi ps. Panta medie a curbelor din figura 
5.209 este 0,38 pentru impulsurile de ps şi 0,36 
pentru impulsurile de ns. 

O consecință importantă a diferenței în lungimea 
plasmei (şi a volumului) este că densitatea de energie 
în plasmele de ps este considerabil mai coborâtă 
decât în plasmele de ns, Deoarece volumul plasmei 
la o energie particulară a impulsului este mai mare în 
plasmele de ps, este necesar un procent mai mare de 
energie laser pentru a vaporiza lichidul sau țesutul 
din volumul plasmei, Vaporii produşi condensează la 
pereţii bulei de cavitaţie în expansiune și căldura de 
condensare este disipată de conducţia căldurii în 


"21000 
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Š 
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Fig. 5.209. Lungimea plasmei în 
funcţie de energia impulsului laser 

pentru impulsuri de ns şi ps 
(Vogel et al. 19943), 


lichidul înconjurător, Energia necesară pentru vaporizare poate deci să nu contribuie la 
energia mecanică a undei de șoc și a bulei de cavitaţie, Cantitatea de energie disipată prin 
vaporizare poate fi estimată din volumul aproximativ al plasmei. Ea reprezintă ~ 30 % 
din energia impulsului laser pentru impulsuri de ps şi = 6 % pentru impulsuri de ns. 
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5.6.7.1.4. Efecte neliniare 


Iradianța mare şi prezența plasmei determină o comportare a punctului focal care nu 
se observă în fenomenele optice liniare, la nivele de putere mai coborâte. Studiile recente 
ale distrugerilor retinei datorită impulsurilor laser ultrascurte demonstrează prezența 
efectelor neliniare (Rockwell et al. 1995). Pragul laser de distrugere a retinei cu impulsuri 
laser ultrascurte (< 1 ps) se atinge la energii mai coborâte decât în regimurile cu impul- 
suri laser de ps sau ns (Cain er al. 1998). 

Fenomenele optice neliniare care pot apărea în materialele omogene, cum sunt mediile 
oculare, includ autofocalizarea, împrăștierea Brillouin stimulată (SBS), generarea super- 
continuă, străpungerea indusă cu laser şi absorbţia neliniară. Se va estima influența diferi- 
telor fenomene optice neliniare prin cantitatea de energie necesară pentru distrugerea 
retinei, definită ca pragul de leziune vizibilă minimă. Datele pentru leziunea vizibilă 
minimă arată trei tendințe generale. Pentru expuneri mai lungi de 20; us există o regiune 
cu iradianță aproape constantă necesară pentru distrugerea retinei. Pentru impulsuri între 
1 ns şi 20 us difuzia căldurii este neglijabilă în timpul iradierii şi expunerea radiantă ne- 
cesară pentru distrugerea retinei este aproape constantă. Cel de-al treilea regim intervine 
pentru durate ale impulsului laser mai scurte de 1 ns, unde este necesară o energie mai 
mică pentru a crea distrugeri pe retină decât cu impulsuri mai lungi (vezi figura 5.111). 

Autofocalizarea are următoarele efecte (Vogel er al. 1998d): a) micşorează energia de 
prag pentru străpungere, fiindcă reduce secţiunea transversală a fasciculului laser; b) pro- 

duce o regiune de străpungere alungită, deoarece determină deplasarea focarului pe dura- 
ta impulsului laser, imprimând o urmă care seamănă cu un filament; c) modifică distribu- 
ţia de energie în regiunea de străpungere, deoarece această regiune se separă în partea cu 
filament şi un „umăr” (Vogel et al. 1996c). În umăr, densitatea de energie în plasmă este 
redusă, iar iradianțţa poate avea valori chiar sub pragul de străpungere; d) măreşte trans- 
misia radiaţiei prin regiunea de străpungere, deoarece coeficientul de absorbție este mai 
mic în regiunea umărului, care conține o parte destul de mare din energia impulsului laser 
(Nahen şi Vogel 1996). 

Rezultatele experimentale arată că pentru impulsurile de 6 ns, autofocalizarea inter- 
vine la energia de prag numai pentru unghiuri de focalizare foarte mici (< 20) şi la lun- 
gimi de undă din infraroşu, unde, datorită ratei coborâte de ionizare multifotonică pură, 
puterea necesară pentru străpungere este mai mare decât cea pentru lungimi de undă din 
vizibil (Vogel et al. 1996c). Cu impulsuri de 30 ps la 1 064 nm, autofocalizarea se obser- 
vă şi la unghiuri de focalizare mai mari, ca cele utilizate în chirurgia oculară, dar numai la 
energii cu mult peste pragul de străpungere. La impulsuri de fs, autofocalizarea are loc 
pentru toate unghiurile de focalizare, chiar şi la prag şi în domeniul spectral vizibil (Feng 
et al. 1997). Apariţia efectelor de autofocalizare pot fi identificate prin modificarea for- 
mei regiunii de străpungere şi prin observarea generării supercontinue. 

Atât autofocalizarea datorită colapsului fasciculului critic (Powell et al. 1993), cât şi 
autofocalizarea slabă (adică sub pragul colapsului fasciculului critic) (Rockwell et al. 
1994) au fost utilizate pentru a explica tendința datelor pentru leziunile vizibile minime. 
Autofocalizarea poate fi indusă cu fascicule laser de foarte mare putere. În cazul impul- 
surilor de nanosecunde, electrostricția câmpului electric măreşte indicele de refracție al 
mediului prin care trece fasciculul laser. Pe durate mici ale impulsului, modificările 
neliniare ale indicelui de refracție produc autofocalizarea fasciculului laser. Aceasta, îm- 
preună cu propagarea fasciculului ca un „filament” subţire (autocaptarea) se observă nu- 
mai la impulsuri de picosecunde de iradianţă foarte mare, generate de laserii în regim de 
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cuplare a modurilor şi nu la impulsurile laser emise în regim declanşat. Extinderea poste- 
rioară a plasmei față de focarul fasciculului laser nu se observă în absenţa autofocalizării 
şi a autocaptării. 

Din rezultatele obținute de Powell er al. (1993) şi Rockwell er al. (1994) se poate 


deduce că durata maximă a fasciculului laser pentru colapsul fasciculului critic este 90 fs, 
iar pentru autofocalizarea slabă 


este 10 ps. Aceste fenomene sunt pă Bicla ia Ala ata eee 
dependente de puterea de vârf (şi wr | | 
nu de iradianță), regimul lor fiind -— E nps | | 
reprezentat în figura 5.210. a 102 supercontinuă | , 
Autofocalizarea conduce la o + 10 | i idile | 
creştere a iradianței. Aceasta poate > 10% | stimulata 
contribui la producerea altor efecte © 20. oee 
optice neliniare. De exemplu, pra- Ş B | 
gul măsurat pentru împrăştierea $ „9 
Raman stimulată (SRS) poate fi cu “so: 
până la două ordine de mărime mai ÎL RIA, eae AT A ET up N, 
coborât decât valoarea calculată 10 SER e Dă AO A: OA 10 0 MIO i O AA CRC O 
teoretic. Această discrepanță poate agate: Palau SA 
fi explicată prin autofocalizare. Co- Fig. 5.210. Ilustrarea puterii de vârf pentru datele 
lapsul fasciculului critic produce experimentale ale leziunilor vizibile minime şi. 
un spot focal intens, cu mult mai reprezentarea puterii de vârf necesare pentru diferite 
mic decât spotul! focal! normal. fa efecte optice neliniare (Rockwell et a/.1995). 


acest punct focal, iradianța depăşeşte pragul pentru SRS, astfel că pragul măsurat pentru 
SRS este de fapt pragul pentru colapsul fasciculului prin autofocalizare. 

Există două puteri critice utilizate în literatură pentru autofocalizarea fasciculelor 
gaussiene. Primul este pragul pentru colapsul fasciculului critic dat de formula (5.376). 
Pentru apă şi 4 = 580 nm, această valoare este P., = 1 MW. Soileau et al. (1989) au 
argumentat că pentru autofocalizare se aplică relaţia: P+, = 3,77 Pe obţinută din stră- 
pungerea indusă cu laser într-o geometrie de focalizare. Peste puterea de vârf dată de 
această relație va interveni colapsul fasciculului într-un filament foarte subțire. La nivele 
de putere sub Pa, are loc o creştere a iradianței datorită modificărilor graduale ale mări- 
mii spotului la creşterea puterii de vârf. Creşterea iradianței într-o geometrie de focalizare 
(valabilă pentru P < P,/4) este (Rockwell er al. 1995): 

Iy =1,/(-P/P.), (5.379) 
unde Jeste iradianța mărită datorită autofocalizării, Jọ este iradianța fără autofocalizare, 
P este puterea impulsului laser, iar P., este cea de-a doua putere critică pentru autofocali- 
zare. Această mărire a iradianţei poate explica reducerea expunerii radiante pe cornee ne- 
cesară pentru distrugerea retinei (Rockwell et al. 1994). 

Împrăştierea Brillouin stimulată. este împrăştierea radiaţiei laser datorită variațiilor 
indicelui de refracție asociate cu generarea undelor sonore în material de către impulsul 
laser, Cel mai obișnuit mecanism pentru crearea acestor unde sonore este electrostricția, 
care reprezintă tendinţa materialului de a deveni comprimat într-o zonă cu iradianţă ridicată. 

În împrăștierea Brillouin, radiaţia este împrăștiată de undele acustice excitate termic şi 
deplasată în frecvenţă cu frecvenţa fononilor caracteristici materialului. În împrăştierea 
Brillouin stimulată, care intervine la iradianţe mai mari, însăşi radiaţia laser creează unda 
acustică care o împrăștie. Deoarece împrăștierea se datorează undelor sonore, există un 
timp de creştere finit pentru realizarea SBS, care, pentru apă, este de ordinul unei 
nanosecunde, Puterea critică la care intervine SBS este: 
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Pegs = G,4/ 28 sp5» (5.380) 
unde Psgs este pragul pentru SBS, G, este factorul de câştig exponențial (valoarea tipică 
este 25 pentru materialele optice), A este lungimea de undă și gsps este factorul de Câştig 
SBS. Utilizând o lungime de undă de 532 nm şi un factor de câştig SBS pentru apă de 
0,0048 cm/MW, se calculează puterea critică pentru SBS ca fiind 140 kW. Aceasta este 
puterea necesară la prag şi pentru o împrăştiere substanţială, puterea Psys trebuie să 
depăşească de câteva ori pragul. Figura 5.210 include regimul în care SBS este calculată 
pentru a reduce propagarea fasciculului înainte. Sacchi (1991) a utilizat un fascicul laser 
cu puterea de vârf suficient de mare pentru a observa o retroîmprăştiere semnificativă, dar 
a înregistrat numai câteva procente de fascicul reflectat SBS în apă pentru un fascicul 
laser de 5 GW/cm”, 12 ns, 10 mJ (1,2 MW). 

Generarea supercontinuă este emisia într-o bandă spectrală largă datorită modifică- 
rilor neliniare ale indicelui de refracție în timpul propagării impulsului laser prin material. 
Generarea într-o bandă spectrală extrem de largă cu impulsuri laser ultrascurte este posi- 
bilă prin focalizarea impulsurilor laser în apă. Generarea supercontinuă în apă apare întot- 
deauna la puteri mai mari decât pragul de autofocalizare. Extinderea lărgimii spectrale 
depinde de puterea de vârf şi de obicei nu prezintă un prag. Rockwell er al. (1995) au 
măsurat energia pe impuls necesară pentru generarea supercontinuă cu un impuls laser 
având durata 100 fs. Pentru lungimea de undă de 580 nm, energia necesară a fost de 2 yJ, 
generarea supercontinuă acoperind domeniul vizibil şi infraroşu apropiat. Această valoare 
sugerează că este necesară o putere de vârf de 20 MW pentru generarea supercontinuă cu 
o lărgime de bandă apreciabilă. Figura 5.210 include regimul de generare supercontinuă, 
calculat pentru a modifica caracteristicile de propagare ale fasciculului laser. 

Străpungerea indusă de laser reprezintă străpungerea dielectrică în material datorită 
câmpurilor electrice extrem de mari asociate cu puterile de vârf mari ale impulsurilor 
laser. Kennedy er al. (1995) au măsurat iradianțele de prag necesare străpungerii induse 
cu laser pentru impulsuri cu durata cuprinsă între ns şi fs. S-a găsit că pentru impulsuri 
laser din vizibil cu durata de 3 ns, 2,4 ps, 400 fs şi 100 fs, iradianța de prag pentru stră- 
pungere în apă obişnuită este 9,35-10” W/cm’, 4,99-10!! W/cm?, 1,26-10'2 W/cm? şi res- 
pectiv 5,60:10 W/cm?. Aceste praguri au fost incluse în figura 5.210, reproducând regi- 
mul probabil de străpungere optică indusă cu laser. 

Absorbţia neliniară înseamnă un coeficient de absorbţie al mediului dependent de 
iradianţa fasciculului incident (pa ef = Hao + B'I, unde tao este coeficientul de absorbție 
liniară, iar A” [cm/W] este coeficientul de absorbţie neliniară). Ea joacă un rol important 
în interacția fasciculelor laser de mare putere cu materia. Modificări tranzitorii moderate 
ale coeficientului de absorbție au fost observate în vizibil, IR şi UV (vezi $ 4.1.1.7). 
Modificări mult mai pronunțate ale coeficientului de absorbție se observă la iradianțe 
laser mai mari de 10' W/cm?, unde formarea plasmei are loc în mediile normal transpa- 
rente, cum este apa distilată sau mediile oculare. Pentru apă, densitatea electronică de 
prag de 10'* cm? corespunde unei ionizări fracționale de aproximativ 1,5:10%. 

n regiunea spectrului vizibil, energiile fotonilor sunt prea coborâte pentru a avea 
contribuţia a doi fotoni la absorbţia neliniară în apă, deoarece granița absorbției liniare se 
află la aproximativ 6,5 eV, În acest caz este necesară absorbţia a trei sau patru fotoni 
pentru ca absorbţia neliniară să aibă o contribuţie importantă (un foton la 190 nm, doi 
fotoni la 380 nm, trei fotoni la 572 nm şi patru fotoni la 763 nm). Rockwell et al. (1993) au 
măsurat o limită superioară pentru coeficientul de absorbție neliniară 4* < 4.102 cm/W la 
580 nm, Pentru o iradianţă de ~ 10!! W/em?, coeficientul de absorbţie se poate modifica 
cu 50 %. Valoarea de mai sus a coeficientului de absorbţie neliniară este probabil cu cel 
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puţin două ordine de mărime prea mare. Coeficientul de absorbție neliniară a fost măsurat 
la 216 nm (E = 2:10:10 cm/W) şi la 266 nm (Ø = 4:10"! cm/W). Aceste valori au fost 
determinate la limita absorbției de doi fotoni. În spectrul vizibil, coeficientul de absorbție 
neliniară este probabil mai mic cu câteva ordine de mărime decât aceste valori. 

Valorile măsurate ale coeficientului de absorbţie neliniară stabilesc o limită inferioară 
a iradianței de 10!2 W/cm?, peste care este de aşteptat ca propagarea fasciculului laser în 
retină să fie afectată de absorbția neliniară. Această valoare este peste pragul altor efecte 
neliniare. Prin urmare, posibilitatea unei contribuții semnificative a absorbției neliniare a 
iradianţei în retină este neglijabilă. 


5.6.7.1.5. Ecranarea plasmei 


Ecranarea plasmei intervine atunci când energia impulsului incident este absorbită şi 
convertită în generarea plasmei prin intermediul străpungerii induse cu laser, protejând 
astfel regiunea din partea posterioară a plasmei de transmisia întregii energii a impulsului 
(în special retina). Termenul „ecranare” este echivalent cu energia totală a impulsului 
minus energia transmisă. Cantitatea din radiaţia laser ecranată de plasmă depinde de 
energia de intrare, durata impulsului laser, mărimea spotului în focar şi unghiul conului 
de focalizare. Energia ecranată este pierdută prin unul din următoarele trei mecanisme: 
absorbție, reflexie sau împrăştiere. 

Multe studii au fost dedicate cuantificării cantității de energie care este transformată 
de plasmă în unde de şoc şi bule de cavitație (Vogel er al. 1990, Vogel et al. 1994b). Alte 
lucrări s-au concentrat asupra evaluării cantității de energie transmisă prin plasmă în 
funcţie de energia de intrare şi durata impulsului (de exemplu Hammer et al. 1997). 
Energia poate fi de asemenea retroîmprăştiată (împrăştiere Brillouin stimulată) sau reflec- 
tată de plasma densă optic. În plus, pot interveni alte efecte neliniare în cazul scurtării 

duratei impulsului laser, ca cele prezentate în paragraful precedent. 

„ Absorbţia radiaţiei laser de către plasmă are loc prin acelaşi mecanism descris anterior 
pentru expansiunea plasmei, adică prin bremsstrahlung invers. Energia radiaţiei incidente 
este absorbită în plus prin accelerarea electronilor. Figura 5.203d ilustrează atenuarea 
profilurilor impulsurilor laser în regim declanşat şi în regim de cuplare a modurilor, trans- 
mise prin plasmă. 

Coeficientul de absorbție optică a plasmei poate fi determinat în cazul în care meca- 
nismul de bremsstrahlung invers este responsabil pentru încălzirea plasmei. Acesta inter- 
vine când un electron absoarbe un foton, care îl deplasează de pe o stare liberă pe o stare 
cu energie mai mare în câmpul unui ion. Presupunând că plasma în totalitatea ei nu are 
sarcină, coeficientul de absorbție optică a plasmei, Lap în limita în care energia fotonului 
este mult mai mică decât energia electronului în plasmă (adică hv << AT.) este dat de 
(Venugopalan er al. 1995); 


3/2 2 73612 
gara Bogia] latata (5381) 
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unde Ga este factorul Gaunt, M, este masa electronului, k este constanta Boltzmann, T, 
este temperatura electronică, Mun este densitatea de ioni, Z, este numărul atomic, e, este 
sarcina protonului, A este lungimea de undă a radiaţiei laser, Np este densitatea protonilor, 
£ este permitivitatea spaţiului liber, iar c este viteza luminii în vid. 

Volumul specific și viteza sunetului în plasmă, V, şi vp Sunt date de: 


ale VEŢI pe (5.382) 
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unde Am este numărul de masă, Mpr este masa protonului, n, este densitatea electronică şi 
C/C, este raportul căldurilor specifice. Aceste ecuații permit exprimarea coeficientului de 
absorbție în funcție de lungimea de undă a radiației laser şi de variabilele hidrodinamice: 


Sua (5.384) 
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este un termen ce reuneşte variabilele hidrodinamice [mf-Kg*-s°]. 
Presupunând că plasma se expandează cu viteza sunetului (condiția Chapman-Jouget 
este satisfăcută), se poate deduce limita superioară a grosimii optice a plasmei, Sp: 

Sp mUa Vp > (5.386) 
unde 7, este durata impulsului laser. Dacă S, < 1, plasma este transparentă și rata de 
încălzire a plasmei este redusă, ceea ce va determina creşterea vitezei de vaporizare a 
țintei şi mărirea grosimii optice a plasmei. Invers, dacă plasma este optic groasă (S> 1), 
ținta va fi ecranată de plasmă, iar rata de vaporizare şi grosimea optică a plasmei se vor 
micşora. Astfel, există o grosime optică a plasmei de echilibru la care viteza de expan- 
siune a plasmei este compensată de generarea produselor de ablatie care sunt ionizate. 

Nahen şi Vogel (1996) au determinat coeficienții de absorbţie medii ai plasmei utili- 
Zând modelul străpungerii în mişcare. Fitarea curbelor de transmisie calculate cu datele 
experimentale pentru un unghi de focalizare a fasciculului laser de 220 a dat 900 cm! < 


Hap < 1 800 cm" pentru plasmele de nanosecunde şi 360 cm"! < pu, < 570 cm” pentru 
plasmele de picosecunde. 


Hammer et al. (1997) au măsurat can- 
titatea de energie transmisă prin plasmă în 
funcţie de energia de intrare şi durata 
impulsurilor (5 ns şi 60 ps la 532 nm, 3 ps, 
300 fs şi 125 fs la 580 nm). Studiile 
interacției mediilor oculare cu impulsuri 
laser având durata de femtosecunde sunt 
importante pentru stabilirea standardelor 
de protecție laser, deoarece standardele 
existente se limitează numai până la ìm- 
pulsurile de nanosecunde (Boppart et al. 
1993), În figura 5.211 s-au reprezentat 
curbele fitate cu datele experimentale pen- 

Fig, 5.211, Reprezentarea raportului E/Ey tru toate duratele impulsurilor laser, în ve- 
(transmisia energiei laser prin focar) în funcție derea extrapolării la energii mai mari decât 


de raportul Ap (raportul între energia domeniul măsurat. Figura inserată prezintă 
incidentă și energia de prag pentru străpungere curbe i CA < 5 (E, 
(Hammer et al. 1997). ele de transmisie pentru £y Ep (E: 


este energia transmisă prin focar). Atât 
pentru valori mari, cât şi pentru valori 


Transmisia lEt/ Eo) 
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mici ale raportului £/E, (energia incidentă/energia de prag), transmisia creşte (ecranarea 
se diminuează) pentru durate ale impulsului scăzând de la 300 fs la 125 fs. Transmisia de 
100 % are loc numai când probabilitatea de străpungere este nulă. 

Figura 5.211 demonstrează cu claritate că cea mai eficientă ecranare intervine pentru 
impulsurile de 5 ns. Pentru această durată a impulsului laser, curba de transmisie are cea 
mai abruptă pantă şi cea mai coborâtă valoare finală. Eficienţa de ecranare, măsurată ca 
minimul transmisiei, scade de la 5 ns la 300 fs. Dacă durata impulsului este micşorată în 
plus de la 300 fs la 125 fs, eficiența de ecranare creşte. Astfel, există un punct de cotitură 
la 300 fs, în care tendința de scădere a eficienței de ecranare se inversează în funcție de 
durata impulsului. 

Micşorarea eficienței de ecranare odată cu scăderea duratei impulsului laser de la 5 ns 
la 300 fs poate fi legată de reducerea densităţii electronice a plasmei. Studiul spectrosco- 
pic al plasmei a furnizat dovada că, după străpungere, densitatea electronică se MICŞO- 
rează pentru impulsuri mai scurte. De exemplu, s-a găsit că temperatura plasmei scade 
dacă durata impulsului laser este redusă de la ns la ps. În plus, pentru impulsuri mai 
scurte de 10 ps, s-a remarcat absența radiaţiei luminoase a plasmei. Deoarece ionizarea 
fracțională (ioni/molecule) scade odată cu micşorarea temperaturii plasmei, densitatea 
electronilor liberi va fi de asemenea mai mică. 

Mecanismul pentru ecranarea plasmei este absorbția fotonilor prin bremsstrahlung 
invers în timpul ciocnirilor între electroni şi particulele grele (molecule şi ioni). Densităţi- 
le electronice mai coborâte vor determina astfel o rată de absorbţie pe volum mai cobo- 
râtă şi o eficiență de ecranare mai redusă, dacă procesul nu este compensat de alți factori. 
Un factor care ar putea compensa densitatea electronică mai mică este volumul mai mare 
al plasmei (care este determinat în principal de lungimea plasmei, în special pentru 
plasmele produse cu impulsuri de femtosecunde, care sunt lungi şi subţiri). Aşadar, scă- 
derea măsurată a ecranării poate fi atribuită densităţilor electronice mai mici din plasmă. 

Micşorarea eficienţei de ecranare de la impulsurile de 3 ps şi respectiv 300 fs la im- 
pulsurile de 125 fs poate fi justificată cu modelul străpungerii în mişcare (Docchio er al. 

1988a) şi datorită efectelor neliniare. Modelul străpungerii în mişcare presupune că stră- 
pungerea are loc independent în fiecare punct de-a lungul axei dacă iradianța în acel 
punct depăşeşte iradianța de prag. Pentru impulsuri de 3 ps sau mai lungi, iradianţa la 
diametrul minim al fasciculului laser va atinge pragul înaintea oricărui alt punct de pe 
axă, datorită evoluţiei temporale a fasciculului laser. Astfel, străpungerea are loc mai întâi 
la talia fasciculului şi se deplasează înapoi către laser pe durata impulsului. 

Pentru impulsurile de femtosecunde, acest lucru nu se întâmplă. Iradianţa poate depăşi 
pragul de străpungere înainte de talia fasciculului datorită profilului temporal îngust al 
impulsurilor de femtosecunde (radiaţia laser traversează în apă numai 25 um pe durata a 
125 fs, distanță mai mică decât distanța Rayleigh). Pentru impulsurile de femtosecunde, 
străpungerea are loc înainte de talia fasciculului şi se deplasează înainte spre planul focal 
pe durata impulsului, 

Calculele efectuate de Hammer et al. (1997) arată că modelul străpungerii în mişcare 
prevede o inversare a direcţiei de propagare a străpungerii, la evoluția impulsului laser 
prin volumul focal, dacă durata impulsului laser este mai mică de aproximativ 1,4 ps 
(pentru un diametru al spotului de 10,8 um), Astfel, pentru impulsuri lungi (5 ns), depen- 
dența spaţială a iradianţei este dominantă și maximul iradianței se atinge întotdeauna la 
talia fascicului, Invers, la durate miei ale impulsului laser (125 fs) domină dependenţa 
temporală a iradianţei și iradianța poate să nu fie maximă în talia fasciculului la un 
moment dat, Străpungerea şi ecranarea pot avea loc înainte ca impulsul laser să atingă 
talia sa minimă. 
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Alţi factori care pot explica ecranarea mărită la 125 fs sunt efectele neliniare, inclusiv 
autofocalizarea şi generarea supercontinuă, Autofocalizarea apare în soluţii apoase datori- 
tă efectelor indicelui său de refracție neliniar. Acest efect este proporțional cu pătratul in- 
tensității câmpului electric. Puterea critică pentru autofocalizare (formula 5.376) în apă la 
580 nm este | MW (Feng et al. 1997). Luând în consideraţie valorile puterii laser la care 
are loc străpungerea (0,37 MW, 3,3 MW şi 3,5 MW pentru impulsurile de 3 ps, 300 fs şi 
respectiv 125 fs), este clar că între 3 ps şi 300 fs se intersectează pragul la care auto- 
focalizarea afectează puternic impulsul. Generarea supercontinuă (sau modulaţia autofa- 
zată) intervine de asemenea din cauza efectului indicelui de refracție neliniar al materia- 
lelor. Datorită modificării indicelui de refracție al materialului apare un avans sau o întâr- 
ziere a fazei dependente de timp, care, la rândul ei, produce o lărgire spectrală. Pentru 
impulsuri de femtosecunde, lărgirea spectrală poate cuprinde întregul domeniu vizibil. 
Pentru impulsuri de 125 fs, până la 10 % din energia de intrare este convertită în lumină de 
bandă largă, în cazul rapoartelor E/E, cu valori mari. Totuşi, până acum nu s-a clarificat 
modul în care autofocalizarea şi generarea supercontinuă pot afecta ecranarea plasmei. 

Rezultate similare privind transmisia radiației laser prin plasmă au fost raportate de 
Nahen şi Vogel (1996). Transmisia este considerabil mai mare pentru impulsurile de ps 
față de cele de ns, indiferent de unghiul de focalizare. Cu impulsuri de 6 ns, transmisia la 
prag scade la 50 % pentru toate unghiurile de focalizare investigate (8, = 5,4%; 8%; 22°) şi 
scade la 3 % la energii normalizate mai mari de E/E, = 50 (pentru 8; = 22 °), Cu impul- 
suri de 30 ps, transmisia la prag este încă de 91 % pentru unghiuri de focalizare de 8,5% şi 

22 şi 98 % pentru un unghi de focalizare de 40. La E9/ Ep = 50, ea scade la 17,5 % pentru 
8, = 220, 34 % pentru 0, = 8,50 şi 42 %: pentru 0, = 4% Diferența în transmisia plasmei 
pentru impulsuri de ns şi ps poate fi explicată prin diferența valorilor de prag pentru crite- 
riul electronilor inițiali prin ionizare multifotonică şi prin terminarea ionizării în avalanşă 
pe durata impulsului laser. 

S-a găsit de asemenea că împrăştierea şi reflexia plasmei sunt reduse, fiind de numai 
câteva procente din energia laser incidentă. Reflexia plasmei este coborâtă deoarece 
frontul de străpungere se deplasează către fasciculul laser incident pe durata impulsului 
laser. Mărirea iradianței determină depăşirea pragului şi plasma este produsă într-un 
punct anterior celui precedent. Noua plasmă are o densitate electronică coborâtă, asigu- 
rând condiții favorabile pentru absorbția radiației laser şi ecranarea produsă limitează 
densitatea electronică care poate fi atinsă în volumul plasmei. 

Dependenţa transmisiei prin plasma 
măsurată în funcție de durata impulsului 
laser este prezentată în figura 5.212 pentru 
două valori ale raportului E/E, (Vogel et 
al. 1998d). Transmisia este mit în dome- 
niul nanosecundelor, dar considerabil mai 
mare pentru impulsuri de ps. Dacă durata 
impulsului este redusă în continuare în do- 

0,0: ze meniul femtosecundelor, transmisia scade 
1ps îns din nou. 

Durata impulsului La prima vedere, datele experimentale 

Fig, 5.212, Tranmisia plasmei în funcţie de NU pot fi înţelese cu uşurinţă dacă densitatea 

durata impulsului laser pentru E/L = 6 şi electronică maximă în plasmă este presu- 

EJE, = 60, Datele măsurate sunt pusă a fi independentă de durata impulsului 

interconectate cu linii pentru a facilita laser, Această presupunere s-a făcut pentru 
orientarea vizuală (Vogel et a/,1998d), calculele de prag şi a condus la o concor- 


Transmisia 
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danță foarte bună între valorile calculate şi datele experimentale de prag. Pentru a explica 
dependenţa transmisiei în funcție de durata impulsului laser trebuie să se admită că 
valorile măsurate ale transmieiei reprezintă o medie în timp pe durata întregului impuls 
laser. Aceste valori trebuie deci comparate cu evoluţia completă în timp a densității 
electronice în timpul impulsului laser şi nu numai cu densitatea maximă. Pentru impulsuri 
cu durata foarte mică, rolul crescând al absorbției multifotonice conduce la o densitate 
electronică mai mare în prima jumătate a impulsului laser, astfel că o fracție mai mare din 
energia impulsului laser este absorbită. 

Dependenţa coeficientului de absorbție a plasmei de durata impulsului laser explică 
tendința curbelor din figura 5.212, dar nu este suficientă pentru a explica diferența mare 
între transmisia plasmelor de ns şi ps (la £y/£,, plasmele de ns transmit numai o zecime 
din radiaţia laser care trece prin plasmele de ps). Un alt factor care contribuie la trans- 
misia coborâtă a plasmelor de.ns este că ele sunt mai lungi decât plasmele de ps şi fs la 
rapoarte E/E, egale şi aceleaşi unghiuri de focalizare. Diferenţa în lungime este pro- 
nunțată mai ales lângă prag. Acesta este motivul de ce transmisia scade imediat la 50 % 
odată cu formarea plasmei de ns, dar ea scade la numai 90-95 % pentru plasmele de ps şi 
fs la energiile de prag. ` 

Concluzia: care se poate desprinde din cele de mai sus este că străpungerea indusă cu 
impulsuri laser ultrascurte (< 1 ps) este diferită de străpungerea realizată cu impulsuri 
laser mai lungi. Rezultatele măsurătorilor de ecranare a plasmei au implicații importante 
în chirurgia oftalmică, în special când se utilizează impulsuri laser foarte scurte, de fs sau 
ps, pentru a reduce distrugerile colaterale asociate în prezent cu impulsurile laser de ns. 
Este deosebit de important ca radiaţia care atinge retina să rămână sub pragul de distru- 
gere. Expunerea radiantă de prag pentru distrugerea retinei a fost măsurată pentru maimu- 
tele Rhesus cu impulsuri laser de 580 nm şi durata de 90 fs, găsindu-se valoarea de 
aproximativ 1 ul/cm? (Cain er al. 1995b). Prin urmare, impulsurile de femtosecunde 
focalizate pentru a realiza străpungerea în structurile din partea anterioară a ochiului sunt 
mai puţin periculoase în ceea ce priveşte expunerea radiantă faţă de impulsurile de ns cu 
caracteristici de focalizare similare. Totuşi, efectele neliniare pot afecta serios profilul 
impulsului laser şi caracteristicile de focalizare, dacă durata impulsului devine foarte 
mică. Impulsurile de 125 fs asigură o ecranare mai bună decât impulsurile de 3 ps, dar 
puterea critică pentru autofocalizare intervine la o energie mai coborâtă. Dacă pragul 
pentru autofocalizare este depăşit, are loc reducerea diametrului fasciculului şi posibil 
colapsul său, ceea ce determină densități de energie mari dincolo de focar. 

Generarea supercontinuă creează un risc suplimentar pentru retină datorită lungimilor 
de undă diferite, posibil chiar radiație ultravioletă, care este blocată în mod normal de 
cornee și cristalin. Eficiența ecranării la o durată particulară a impulsului este doar unul 
din factorii care trebuie luați în consideraţie când se alege durata optimă a impulsului 
laser pentru a minimiza riscurile, a avea o eficiență de secționare ridicată şi a reduce 
distrugerile colaterale. 


5.6,7.1.6. Unde de şoc și cavitație produse de plasmă 


Formarea plasmei este însoțită de generarea undelor de şoc şi, ori:de câte ori plasma 
este produsă într-un mediu lichid, ea este asociată cu cavitația. Uneori aceste efecte con- 
tribuie la scopul urmărit, ca de exemplu în litotriţia laser sau în capsulotomia posterioară 
realizată prin străpungere intraoculară cu laser. Totuşi, adesea ele sunt surse de distrugeri 
colaterale nedorite, care limitează aplicarea locală a chirurgiei laser, ca în cazul sec- 
ționării intraoculare a țesutului lângă structurile sensibile ale ochiului sau în angioplastia 
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laser în impulsuri, unde cavitația conduce la o dilatare puternică a pereţilor vasului 
sangvin. Indiferent dacă efectele mecanice sunt sau nu sunt dorite, caracterizarea propa- 
gării undelor de şoc şi a efectelor de cavitaţie este necesară pentru optimizarea procedu- 
rilor chirurgicale. 

Generarea undelor de presiune în zona de străpungere optică poate fi cauza mai mul- 
tor efecte. Cel mai important dintre acestea este expansiunea rapidă a plasmei care începe 
ca o undă hipersonică (undă de şoc). O a doua sursă, mai slabă, de unde hipersonice şi 
sonice (acustice) este împrăştierea Brillouin stimulată, prezentată anterior, în care radiația 
laser generează o undă de presiune care o împrăştie. Încălzirea în focar poate produce o 
schimbare de fază (vaporizare şi topire) şi expansiunea termică, ambele generând unde 
acustice. Câmpul electric al radiaţiei laser dacă este suficient de puternic va deforma ținta 
prin electrostricție (mecanismul care conduce la împrăștierea Brillouin) şi prin presiunea 
radiaţiei datorită transferului momentului de la fotoni la atomi în timpul procesului de 
bremsstrahlung invers (Puliafito şi Steinert 1984). ; 


8 Unda de şoc începe odată cu formarea plas- 
| V=1,5kmls a 0 = ` E sa 

g] mei şi se expandează cu o viteză hipersonică de 
En] aproximativ 4 km/s. Propagarea frontului undei 
ESI YPS es RANE > 
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Fig. 5.213. Prezentarea conceptuală a undei 
de şoc produsă de plasmă şi a cavitaţiei 
după străpungerea optică în lichid: 

(a) unda de presiune începe cu o viteză 
hipersonică (4 km/s) şi scade rapid la viteza 
sonică (1,5 km/s) în timpul propagării sale; 
(b) cavitaţia începe la ~ 100 ns, cu o viteză 
inițială ce depăşeşte 20 m/s. Bula atinge o 
dimensiune maximă după circa 300 us 
şi colapsul are loc la ~ 600 us 
(Puliafito și Steinert 1984). 


focar. Presiunea scade de la un maxim de 1 000 
bari la 100 bari pe o distanță de 1 mm. Toate 
aceste valori sunt orientative, pentru a se forma 
o imagine de ansamblu înainte de a prezenta în 
detaliu aceste evoluţii. 

Unda de şoc este urmată de cavitaţie (for- 
marea bulelor cu vapori). Cavitaţia începe la 
50-150 ns după străpungerea în apă, se expan- 
dează rapid în timpul primelor 20 us, atinge o 
dimensiune maximă de aproximativ 0,6 mm la 
300 us şi suferă colapsul la 300- 650 us. Viteza 
de propagare a cavităţii este aproximativ 20 um/s 
la un punct situat la 300 um de străpungere 
(Puliafito şi Steinert 1984). Din nou, aceste date 
sunt orientative. Figura 5.213 combină datele de 
mai sus asupra undei de şoc produse de plasmă 
şi evoluţia cavitaţiei într-un model ipotetic. 
Unda de şoc se propagă rapid pe o scară de 
nanosecunde, scăzând rapid în amplitudine şi 
lărgindu-se lent (figura 5.213a). Procesul de 
cavitație începe mai târziu, cu expansiunea şi 
colapsul pe o scală de timp de microsecunde 
(figura 5.213b), 


Pentru a caracteriza propagarea undei de şoc, se investighează amplitudinea presiunii 
Pyoc la frontul de şoc şi profilul undei de şoc în funcţie de distanţa r faţă de centrul de 
emisie. Timpul de creștere al frontului de șoc și presiunea de vârf definesc gradientul de 
presiune la care sunt expuse celulele și țesuturile. Profilul presiunii determină conținutul 
de energie al undei de șoc şi influențează deplasarea țesutului în timpul trecerii undei de 
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şoc, care poate fi corelată cu gradul de distrugere celulară. Relaxarea presiunii în functie 
de distanța de propagare determină domeniul potențial de distrugeri. Pentru undele de şoc 
sferice, această relaxare este guvernată de atenuarea geometrică a amplitudinii presiunii, 
împreună cu disiparea energiei la frontul de şoc şi de creşterea duratei undei de şoc 
asociată cu propagarea neliniară a sunetului. Măsurarea profilului p;oc(r) şi determinarea 
lărgirii undei de şoc permit estimarea disipării de energie în țesut. Cunoaşterea legilor 
care guvernează atenuarea amplitudinii undei de şoc permite în plus să se calculeze 
presiunea lângă centrul de emisie din rezultatele măsurătorilor în câmp îndepărtat, care se 
pot efectua mult mai uşor decât măsurătorile în vecinătatea plasmei laser. 

Caracterizarea efectelor de cavitaţie se face prin investigarea vitezei de expansiune şi 
dimensiunea maximă atinsă de bulă. Ele determină deplasarea maximă a țesutului care 
poate fi cauzată de expansiunea plasmei laser şi astfel se poate defini potenţialul defor- 
mării structurale pe o scară macroscopică. Dimensiunea maximă a bulei de cavitație 
poate fi măsurată cu uşurinţă prin metode optice sau acustice, iar presiunea undei de şoc 
se poate măsura cu hidrofoane piezoelectrice, cu condiţia ca timpul de creştere al hidro- 
fonului să fie mai mic decât durata undei de şoc. Faza iniţială a expansiunii bulei şi pro- 
pagarea undei de şoc lângă centrul de emisie sunt greu de urmărit, deoarece viteza undei 
de şoc scade la o valoare apropiată de viteza sonică pe o distanță de aproximativ 200 um 
față de centrul de emisie, care este atinsă după mai puţin de 130 ns (Fujimoto er al. 1985). 
Rezoluţia trebuie deci să fie în domeniul a câteva ns şi respectiv câţiva um. 

Viteza undei de şoc, Vşoc(f) şi viteza peretelui bulei, v,(7), se determină din panta 
curbelor r(7). Din valorile v;o. se calculează presiunea undei de şoc pyoc(7) cu ajutorul 
relaţiei (Vogel et al. 1996b): 

(vsoc-vs)/a2] J 1} 


Poe = 41 PoV oc lol Pr» (5.387) 
unde p este densitatea apei înaintea compresiei de către unda de şoc, v, este viteza 
normală a sunetului în apă, a; = 5 190 m/s, a = 25 306 m/s, iar p, este presiunea hidro- 


statică. Relaţia de mai sus se bazează pe ecuaţia (5.347) a conservării momentului la fron- 
tul de şoc, la care se adaugă presiunea hidrostatică: 


Pyoc 7 Ph = PoV şoc Y p (5.388) 
Corelarea între viteza undei de şoc şi viteza particulelor se face pe baza datelor curbei 
Hugoniot determinate de Rice şi Walsh (1957): 


v, = apbpolmehezl_ 1}. (5.389) 

Determinarea presiunii undei de şoc prin măsurarea vitezei sale este prezisă numai 
într-o regiune îngustă, de numai 1 mm” în jurul centrului de emisie, unde diferenţa între 
viteza undei de şoc şi viteza sunetului este uşor detectabilă. La o viteză de propagare 
apropiată de viteza sunetului, incertitudinea determinării vitezei este aproximativ 20 m/s, 
corespunzând unei incertitudini în valorile presiunii de 15 MPa. 

Parametrii necesari pentru calcularea emisiei undei de şoc şi a expansiunii bulei sunt 
mărimea plasmei laser și raza bulei de cavitaţie la expansiunea sa maximă. Mărimea 
plasmei se înregistrează prin fotografiere, iar raza bulei se determină măsurând intervalul 
de timp între două unde de şoc, ce își au originea la străpungerea optică şi la colapsul 
bulei, Expansiunea și colapsul bulelor induse de laser sunt simetrice, dacă durata impul- 
sului laser este mult mai scurtă decât perioada de oscilație a bulei şi dacă vâscozitatea 
lichidului este redusă, Acesta este cazul generării bulelor de apă utilizând impulsuri laser 
cu durata de ns și ps, Intervalul de timp între impulsurile de presiune provenind de la 
generarea bulei și colapsul său reprezintă dublul timpului de colaps al bulei, 4. Raza 
maximă a bulei este dată de relaţia (5,356), 
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Detaşarea frontului undei de şoc de plasmă are loc imediat după formarea plasmei, 
deoarece viteza sa este întotdeauna mult mai mare decât viteza particulelor în spatele 
frontului. În figura 5.214 este reprezentată distanța frontului undei de şoc şi a peretelui 
bulei față de axa optică în funcție de timp, pentru un impuls de 10 mJ și 6 ns. Din curbele 
fitate prin punctele experimentale se obţine viteza undei de şoc, v,„-(7) şi viteza peretelui 
bulei, va(4). Ele sunt reprezentate în figura 5.215 împreună cu viteza particulelor, v,(f) din 
spatele frontului undei de şoc. 
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v v 
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Fig. 5.214. Propagarea frontului itp alfa) lime Inel 
undei de şoc şi a peretelui bulei pe Fig. 5.215. Viteza undei de şoc, vyoc, Viteza peretelui 
o direcție perpendiculară pe axa bulei, v, şi viteza particulelor, v,, determinate 
optică, după un impuls al laserului experimental în funcţie de timpul de întârziere față de 
cu Nd:YAG de 10 mJ şi 6 ns, impulsul laser. Parametrii laser sunt: (a) 30 ps, 50 4J; 
reprezentată în funcţie de timpul de  (b) 30 ps, 1 mJ; (c) 6 ns, 1 mJ; (d) 6 ns, 10 mJ. v(t) a 
întârziere față de impulsul laser fost calculată din v,oc(£) cu ajutorul ecuaţiei (5.389) 
(Vogel et al. 1996b). (Vogel er a/.1996b). 


Viteza maximă a undei de şoc este 2 500 m/s pentru impulsul de 50 uJ şi 30 ps, 2 750 m/s 
pentru impulsul de 1 mJ şi 30 ps, 3 050 m/s pentru impulsul de 1 mJ, 6 ns şi 4 450 m/s 
pentru impulsul de 10 mJ şi 6 ns. Aceste valori sunt ceva mai mari decât vitezele măsu- 
rate de Zysset er al. (1989b) cu o tehnică optică sondă-probă, respectiv 2 600 m/s pentru 
un impuls de 40 ps şi 1 mJ şi 2 400 m/s pentru un impuls de 40 ps şi 25 uJ. Pentru ener- 
gía de 1 mJ, unda de şoc atinge viteza sonică după un timp de = 600 ns (la ~ 1 mm), pe 
când la energie mai coborâtă (25 uJ), viteza sonică este atinsă după ~ 100 ns, corespun- 
zând unei raze de ~ 200 um. Așadar, distanța de propagare a undei de şoc se reduce cu un 
factor de 5 pentru energii ale impulsului laser mai coborâte. Pentru impulsuri de 10 ns şi 
1 mJ, viteza iniţială a undei de şoc a fost 2 400 m/s, la fel ca cea pentru impulsurile de 40 ps 
şi 25 uJ, dar spre deosebire de acest caz, unda de şoc nu scade atât de rapid. Viteza undei 
de şoc tinde spre viteza sonică după o distanță de 400-600 um. Aceste rezultate sugerează 
că generarea plasmei şi expansiunea ei pentru impulsuri de ns este mai puțin violentă față 
de impulsurile de ps la energii comparabile ale impulsului. 

Vitezele iniţiale ale undei de șoc au mai fost măsurate de Schoeffmann er al. (1988) 
(2 500 m/s pentru impulsuri laser cu A = 1 064 nm, z, > 20 ns şi Ey = 10 mJ şi respectiv 
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70 mJ) şi Doukas et al. (1990) 
(2 200 m/s pentru A = 1 064 nm, 
t = 7 ns şi Eo = 3,6 mJ). Figura 
5.216 arată o măsurătoare tipică a 
vitezei undei de şoc în funcție de 
distanța faţă de centrul de străpun- 
gere, realizată de aceşti din urmă 
autori. Propagarea undei de şoc 
este însoțită de ciocniri inelastice 
ale moleculelor de apă în frontul 
undei de şoc. În aceste condiţii 1460021200 -800 2400 O 400 600 1200 1600 
este rezonabil să se presupună că Distanța de la centrul de strâpungere (jum) 
momentul total al masei frontului 


22| 


Viteza undei de soc [km/s] 


à Fig. 5.216. Viteza undei de şoc în funcție de distanța față 
undei de şoc se conservă. de axa fasciculului laser, generată cu impulsuri laser de 


Pentru o undă de şoc sferică si- 7 ns şi 3,6 mJ. Linia continuă reprezintă fitarea teoretică 
metrică, conservarea momentului descrisă în text (Doukas er al. 1990). 


total la o distanță r față de cetrul 
de străpungere se poate scrie astfel (Doukas et'al. 1990): 

47T V oc AWP oY p = const., (5.390) 
unde At este timpul de creștere al frontului undei de şoc, iar Zoe este densitatea în frontul 
undei de şoc. şoc se modifică de la py la densitatea stării comprimate. Densitatea apei, 
chiar la o presiune de 10 kbari, se modifică cu mai puţin de 13 % şi deci poate fi con- 
siderată constantă. Ar depinde de grosimea frontului undei de şoc şi de viteza undei de 
şoc. Acest timp de creştere a fost estimat a fi de ordinul 1 ps şi rămâne constant în dome- 
niul 0-100 kbari. 

Inlocuind v, din ecuația de stare a apei (ecuația 5.348) în ecuația (5.390) se obține: 

Vac Vyoc = Ys )= const/ r°. (5.391) 
Această ecuație a fost utilizată pentru fitarea datelor experimentale ale vitezei undei de 
şoc prezentate în figura 5.216, deoarece ea poate fi rezolvată pentru a deduce Voc 


(vs = 1,48 km/s): 
Voe km/ s]=0,74+ 0,53 +const./ r? . (5.392) 


Aşadar viteza. hipersonică a undei de şoc scade rapid, astfel încât ea atinge viteza 
sunetului după o distanță de propagare de circa 500 um. Unda acustică care evoluează din 
unda de șoc are o distanță de propagare mult mai mare, deoarece ea scade cu 1/r. 

Dacă rezultatele prezentate până acum au fost obținute în apă, Juhasz et al. (1996) au 
efectuat măsurători de propagare a undei de şoc produsă ca urmare a străpungerii optice 
în corneea bovină. Iradierea s-a făcut cu impulsuri laser de 150 fs la 620 nm, măsu- 
rându-se o viteză de propagare a sunetului în cornee de 1 463 m/s. Disiparea undelor de 
şoc are loc în aproximativ TO ns, corespunzând unei raze de ~ 20 um. Observațiile de mai 
sus arată că dinamica undelor de şoc generate de străpungerea optică cu impulsuri laser 
de femtosecunde este similară în cornee şi în apă. Aceasta confirma rezultatele anterioare 
obținute cu impulsuri de picosecunde (Juhasz er al, 1994). Din fitarea vitezei undei de şoc 
cu ecuaţia (5.392) s-a determinat valoarea constantei ca fiind 2,710"? km“/s2, 

Revenind la figura 5.215, se poate observa că pentru toți parametrii laser testați, 
viteza particulelor în spatele undei de şoc măsurată în timpul desprinderii undei de şoc 
este aproximativ egală cu viteza inițială a peretelui bulei. Aceasta se datorează faptului că 
unda de şoc și peretele bulei sunt puse în mişcare de plasma laser în expansiune. După 
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detaşarea frontului undei de şoc, viteza particulelor în spatele undei de şoc şi viteza pere- 
telui bulei se referă la localizări diferite și prin urmare nu mai sunt comparabile direct. 
Spre deosebire de undele de şoc, dinamica bulelor de cavitație poate provoca efecte distruc- 
tive asociate cu deplasarea relativ mare a țesutului, deoarece bula atinge o dimensiune mult 
mai mare decât plasma laser, iar viteza ei de expansiune iniţială (figura 5.217, care prezintă la 
o scară mai mare curbele pentru viteza peretelui bulei din figurile 5.215a şi 5.215c), este 
ridicată şi are loc pe o durată mult mai mare decât durata de numai câteva ns a undei de Şoc. 
Figura 5.217 arată viteza peretelui 
bulei v;(7) în timpul etapei iniţiale de 
expansiune a bulei de cavitație. Curba 
determinată pentru impulsul de ns şi 1 mJ 
are un maxim dupa 8 ns, aproximativ la 
sfârşitul impulsului laser care produce 
bula, în timp ce curba v,(7) pentru impul- 
sul de ps şi 50 uJ scade continuu. Crește- 
rea rapidă a vitezei peretelui bulei şi 
maximul său nu au putut fi detectate după 
04020 30 40 50 60 70 80 90 100110 120130 "eul co pS deoarece musani putut 
Timp (5) măsura valorile va) în primele 5 ns. Va- 
Fig. 5.217. Viteza peretelui bulei în timpul Aaa aripi la s i A e 
stadiului inițial de expansiune a bulei de e bunul ea E S i a E i 


cavitație, reprezentată în funcție de timp. foart id ; tin : 
Curbele reprezintă dinamica bulei după un Dă iu aanne Se ating numai 


impuls de ps şi 50 pJ şi un impuls de ns şi 1 mJ Pentru câteva ns, dar viteza depăşeşte o 

(Vogel et al. 19942). valoare de 100 m/s pentru un interval de 

timp mai lung de 100 ns chiar pentru 

impulsul de ps cu energie coborâtă. La 100 ns după străpungere, raza bulei a crescut de la 

7 um la 28 um în cazul impulsului de ps şi 50 uJ şi de la 13 um la 60 um în cazul 

impulsului de ns şi 1 mJ. Expansiunea bulei de cavitaţie determină astfel o deplasare 
rapidă şi amplă a materialului ce înconjoară locul de formare a plasmei. 

Consecințele dinamicii bulei de cavitație sunt destul de diferite, depinzând de faptul 
dacă focarul laser este localizat la suprafața țesutului, pe o membrană înconjurată de un 
lichid cu vâscozitate coborâtă, sau într-un țesut izotrop având vâscozitate ridicată, ca în 
cazul corneei sau cristalinului. În lichide cu vâscozitate coborâtă poate avea loc formarea 
jetului de lichid în timpul colapsului bulei lângă suprafețele solide, iar impactul jetului 
reprezintă cauza principală a distrugerilor colaterale. Dacă bula este generată în țesuturi 
cu vâscozitate ridicată, ea provoacă distrugeri mai ales în timpul fazei de expansiune, 
deoarece expansiunea bulei este atenuată puternic de țesutul înconjurător. Efectele dis- 
tructive sunt mai reduse cu impulsuri de ps decât cu impulsuri de ns, deoarece la utiliza- 
rea impulsurilor de ps un procent mai coborât din energia laser este convertită în energia 
bulei de cavitaţie. Pragul mai coborât pentru formarea plasmei cu impulsuri de ps permite 
o reducere a energiei impulsului laser cu un factor de ~ 13 în comparație cu impulsurile 
de ns, Aceasta este însoţită de o și mai mare scădere a energiei bulei de cavitație, deter- 
minând astfel efecte distructive mai puţin extinse în țesut. 

Figura 5.218 prezintă presiunea undei de şoc în funcţie de distanța r față de axa 
optică, determinată din viteza undei de şoc cu ecuaţia (5.387). Valoarea maximă a presiu- 
nii se referă la o poziţie foarte apropiată de marginea plasmei. În general, ea este mal 
mare pentru impulsuri de ns (2 400 MPa şi 7 150 MPa la l mJ şi respectiv 10 mJ), față de 
impulsurile de ps (1 300 şi 1 700 MPa la 50 pJ şi respectiv 1 mJ), chiar şi pentru energ! 


Viteza peretelui bulei [m/s] 
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egale. Presiunea creşte cu mărirea energiei impulsului, această creştere fiind mai pronun- 
tată cu impulsuri de ns. Valorile maxime ale presiunilor măsurate mai sus sunt cam de 
4-9 ori mai ridicate față de cele raportate de Doukas et al. (1991), deoarece măsuratorile 
au putut fi efectuate mai aproape de plasmă şi cu o rezoluție spaţială mai bună. Panta 
curbelor Pyu(7) în reprezentare logaritmică este inițial apropiată de -1 pentru impulsurile 
de ns şi apoi atinge valori mai mari de -2. Pentru impulsurile de ps, panta este mai 
abruptă de -1 chiar de la început, dar rămâne aproximativ constantă. 

Figura 5.219 arată rezultatele măsurătorilor în câmp îndepărtat, împreună cu curbele 
Por) în câmp apropiat prezentate în figura 5.218. După cum era de aşteptat, scăderea 
presiunii este mai lentă în câmp îndepărtat decât în câmp apropiat. Tranziţia între cele 
două domenii intervine pentru toți parametrii laser la o presiune de aproximativ 100 MPa. 
Punctele măsurate la o distanță mai mică de 5 mm față de centrul de emisie a undei de şoc 
se situează sub linia fitată datorită detecției undelor de şoc sferice cu un senzor plan. De 
aceea, este rezonabil ca datele obținute pentru r > 5 mm să fie extrapolate până la r < 1 mm, 
ca în figura 5.219. Rezultatele obținute prin această extrapolare concordă foarte bine cu 
rezultatele măsurătorilor optice efectuate în câmpul apropiat al centrului de emisie. 
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Fig. 5.218. Presiunea undei de şoc, Fig. 5.219. Reprezentarea logaritmică a atenuării 
Psoc(r), determinată experimental: presiunii undei de şoc în câmpul apropiat şi în câmpul 
(a) după impulsuri laser cu durata îndepărtat al centrului de emisie: (a) după un impuls 
de 30 ps şi energia de 50 pJ şi laser cu durata de 30 ps şi energia de 50 uJ şi respectiv 
respectiv 1 mJ; (b) după impulsuri 1 mJ; (b) după un impuls cu durata de 6 ns şi energia de 
cu durata de 6 ns și energia de | mJ 1 mJ şi respectiv de 10 mJ, Punctele experimentale 
şi respectiv 10 mJ, Presiunea este reprezintă rezultatele măsurătorilor efectuate cu 
reprezentată în funcție de distanța hidrofonul în câmp îndepărtat. Liniile întrerupte 
între unda de șoc şi axa optică, reprezintă fitarea valorilor presiunii măsurate la o 
Numerele indică panta locală a distanță mai mare de $ mm faţă de centrul de emisie. 


curbelor pyoc(r) (Vogel er al.1996b), Numerele indică panta liniilor (Vogel et al. 1996b). 


Curbele inferioare din figurile 5.218a şi 5.218b sunt reproduse într-o scară normală în 
figura 5,220, Deși presiunea iniţială este similară pentru ambele durate ale impulsului 
laser, scăderea presiunii este mult mai rapidă pentru undele de şoc produse cu impulsuri 
de ps. Distanţa până la care se atinge o presiune de 1 kbar este ~ 50 um pentru impul- 
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surile de ps şi ~ 200 um pentru impulsurile de ns. Undele de şoc produse cu impulsurile 
de ps şi 50 ul conţin mai puţină energie decât cele generate cu impulsuri de ns şi 1 mJ şi 
acest lucru este reflectat în amplitudinea lor iniţială mai mică şi în special în lărgimea lor 


temporală mai redusă. 
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Fig. 5.220. Presiunea undei de şoc 
după străpungerea optică cauzată 
de impulsuri laser de 30 ps şi 50 uJ 
şi respectiv 6 ns şi 1 mJ. Presiunea 
este reprezentată în funcție de 
distanța pe care unda de şoc a 
traversat-o de la centrul de emisie 


Faza de formare a frontului undei de şoc este 
reflectată în figurile 5.218 şi 5.220. Impulsurile de 
presiune produse de impulsurile laser de ps au un timp 
inițial de creştere de 30 ps, care conduce la formarea 
frontului undei de şoc în numai 100 ps după începutul 
impulsului laser. Impulsurile de presiune produse de 
impulsurile laser de ns au un timp iniţial de creştere 
mai lung, de circa 6 ns şi evoluţia frontului undei de 
şoc necesită propagarea impulsului de presiune pe o 
durată de câteva ns, corespunzând unei distanțe de 
aproximativ 20 um. Panta curbelor po(r) din figura 
5.218b creşte gradual cu r pe o distanță de propagare 
de ~ 60 um (corespunzând unui timp de ~ 25 ns). În 
timpul fazei de formare a frontului undei de şoc, panta 
medie a curbelor pyoc(r) este apropiată de valoarea -1. 


pe o direcţie perpendiculară pe axa Odată ce frontul undei de şoc s-a format, panta este 

optică (Voecleţiali129ta); mult mai abruptă. În schimb, nu se observă o modi- 
ficare a pantei curbelor pyoc(r) pentru impulsurile de ps (figura 5.218a), unde frontul undei 
de şoc există deja după 100 ps. 

Presiunea maximă a undei de şoc este în general mai mare după impulsurile de ns 
decât după impulsurile de ps, chiar la energie egală (figura. 5.218). Impulsurile de ps, 
necesită o energie laser mai redusă pentru străpungerea optică şi astfel se poate depăşi 
pragul de formare a plasmei într-un volum mai mare decât pentru impulsurile de ns cu 
aceeaşi energie totală. Prin urmare, densitatea de energie este mai redusă în plasmele de 
ps şi în consecință şi presiunea. Pentru ambele durate ale impulsului laser, presiunea de 
vârf este mai ridicată pentru valori ale energiei cu mult peste pragul de străpungere decât 
pentru valori apropiate de prag. Aceasta demonstrează că densitatea de energie din 
plasmă creşte odată cu mărirea energiei impulsului laser. 

Energia undei de şoc, Eyoc, se poate calcula cu formula (Vogel et al. 1996b): 

4zrî 
E o =— “di. 
i PoYs | pi 
unde r reprezintă distanța față de centrul de emisie la care se măsoară profilul temporal al 
presiunii undei de şoc, pyoc. 

Rezultatele studiilor efectuate de Vogel et al. (1996b) asupra undelor de şoc generate 

de străpungerea optică indusă cu laser sunt prezentate în tabelul 5.47. 


(5.393) 


Tabelul 5,47, Rezultatele experimentale şi calculate pentru emisia undelor de şoc 
în urma străpungerii optice induse cu laser 


30ps 30ps 6ns 6ns 
i SOUJ Im) l1lmJ 10mJ 
Presiunea măsurată a undei de șoc la marginea plasmei [MPa] 1300 1700 2400 7 150 
Presiunea maximă calculată a bulei [MPa] 1126 1741 4861 8801 
Lărgimea calculată a undei de şoc pentru ry/rpo = 6 [um] * 32 93 54 114 
Durata calculată a undei de şoc pentru ry/rho = 6 [ns 20 53 33 58 
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30ps 30ps óns 6 ns 
50 uJ 1mJ  1mJ 10mJ 


Lărgimea undei de şoc normalizată la rpo pentru ry/rbo = 6 3,8 3,6 3,0 3,1 
Energia calculată a undei de șoc pentru ry/reo = 6 [uJ] 4 4,44 214 309 4190 
Conversia energiei laser în energia undei de şoc [%] 8,9 21,4 2330:30,95 358149 
Presiunea măsurată a undei de şoc la r = 10 mm [MPa] 0,24 1,06: 0,99 2,62 
Durata măsurată a undei de şoc la r = 10 mm [ns] 43 70 77 148 
Energia undei de şoc la r = 10 mm [pJ] 1,52 48 46,2 622 


Disiparea energiei undei de şoc pe distanța de 10 mm 
* ryo este raza iniţială a bulei dedusă din mărimea plasmei 
è S-a presupus un profil exponențial al undei de şoc 


65,8 71,5 85,0 85,2 


În cornee, Juhasz et al. (1996) au măsurat în punctul cel mai apropiat de străpungerea 
optică o presiune de 8.10% Pa (8 kbari), unda de presiune tinzând spre zero la o distanță de 
~ 20 um față de centrul străpungerii optice. Plasma a fost produsă cu impulsuri laser 
având durata de 150 fs şi lungimea de undă 620 nm. 

Bulele de cavitaţie rezultate în urma străpungerii optice cu laser au fost studiate de 
Vogel et al. (1994a), Vogel er al. (1996b), Juhasz et al. (1996) şi Hammer et al. (1996a). 

Forma inițială a bulei de cavitaţie se poate observa în figura 5.221 (Hammer er al. 
1996a). În această figură se compară raza măsurată pe direcţiile perpendiculară pe axa 
optică (radială) şi paralelă cu axa op- 
tică (axială) pentru impulsuri laser de - 


60 ps şi 100 fs. Figura 5.221la arată cu E 
claritate o discrepanță importantă în- Ñ 
tre creşterea axială şi cea radială a % 
bulei pentru plasmele de 100 fs. În 37 0 2 n ES apa Pa sc snt 30 E E 740 
plus, maximul expansiunii axiale apare Întârziere, lus] Întârziere Lus] 


mult mai devreme faţă de cel al expan- del) in) 

siunii radiale. Prin urmare, bula poate Fig. 5.221. Compararea creşterii axiale şi radiale a 
începe colapsul de-a lungul axei opti- bulei de cavitaţie pentru impulsuri laser de: (a) 100 fs 
ce, în timp ce ea încă se expandează pe (Eo = 1 pJ, 4 = 580 nm); (b) 60 ps (Eo =116 ul, 
direcția perpendiculară pe axa optică. 45332 nm) (Hammer et al-1336a). 

Pentru impulsurile de 60 ps, acest 

lucru nu se întâmplă (figura 5.221b). 

Juhasz et al. (1996) au comparat evoluţia în timp a razei bulei de cavitație produsă în 
cornee și în apă, când străpungerea este realizată cu impulsuri de 150 fs şi A = 620 nm, la 
expuneri radiante de 15 J/cm? în cornee şi 9 J/cm? în apă. Bulele de cavitație ating 
maximul lor după 650 ns în cornee şi după 2,7 us în apă. În cornee, diametrul bulelor de 
cavitație măsurat la | ms după impulsul laser este ~ 14 um pentru impulsurile de fs şi 
~ 80 um pentru impulsurile de ps. S-a observat o dezvoltare şi colaps mai rapide a bulelor 
generate cu impulsuri de fs, în concordanță cu diametrul lor mai mic. La iradierea 
corneei, în țesut se păstrează o bulă mică după o oscilație, care are perioada de ~ 5 us. 
Aceste bule mici dispar după 15-30 s, faţă de 10-30 minute în cazul impulsurilor de ps 
(Juhasz et al. 1994), 

Raza bulei de cavitație în funcție de energia impulsului laser pentru impulsuri de ns şi 
fs, este arătată în figura 5.222, Diametrul bulei expandate (2,5 mm) este de peste 30 de 
ori mai mare faţă de diametrul plasmei, adică volumul bulei este de 27 000 ori mai mare 
decât volumul plasmei. Raza bulei creşte de la ~ 0,2 mm pentru 50 uJ la 2,2 mm pentru 


20 mJ, Perioadele corespunzătoare de oscilație ale bulei sunt cuprinse între 40 us şi 430 us. 
/ 
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Fig. 5.222. Raza maximă a bulei de 
cavitație după impulsuri de ns şi ps, 


reprezentată în funcție de energia 


reprezentarea dublu logaritmică 


indică dependenţa de energie a razei 
bulei, pentru energii cu mult peste 


pragul de străpungere: r, œ (E)? 
(Vogel et al. 19943). 
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Fig. 5.223. Raza maximă a bulei de cavitație 
reprezentată în funcție de energia impulsului laser 
pentru durate ale impulsului cuprinse între 60 ps şi 

100 fs. Liniile reprezintă razele calculate din 


100 


Dependenţa de energie a mărimii bulei este aceeaşi 
cu cea găsită în studiile anterioare (Vogel er al 
1990, Zysset et al. 1989a), adică raza bulei este pro- 
porțională cu rădăcina cubică a energiei impulsului 
laser (vezi ecuaţia 5.357). La energii ale impulsului 
lângă prag, dependenţa de energie a mărimii bulei este 
mai puternică, în special pentru impulsurile de ps. 
Pentru impulsurile de ps şi fs, raza maximă a 
bulei de cavitaţie în funcţie de energia impulsului 
laser a fost măsurată de Hammer et al. (1996a) 
(figura 5.223). Punctele din figură reprezintă valorile 
măsurate ale razei bulei, iar liniile sunt valorile cal- 
culate conform ecuaţiei (5.356). Se arată de ase- 
menea panta (m) determinată de valorile măsurate, 
Dacă durata impulsului se micşorează, valorile cal- 
culate supraestimează valorile măsurate. La 100 fs, 
dependenţa razei bulei cu puterea 1/3 a energiei nu 
mai este valabilă. Aceste observaţii arată că asferi- 
citatea bulelor creşte dacă durata impulsului se mic- 
şorează, în special pentru impulsurile de 100 fs. 
Acest lucru este demonstrat de altfel în figura 5.221. 
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măsurătorile timpilor de viață a bulelor rezultanți din 

curbele de presiune. De asemenea, este indicată panta 

m pentru durate ale impulsului cuprinse între 60 ps şi 
"300 fs (Hammer et al. 1996). 


Energia bulei de cavitaţie se poate calcula cu ajuto- 
rul ecuaţiei (5.357), cunoscând raza bulei. Figura 
5,224, în care se arată energia bulelor de cavitaţie pro- 
duse cu impulsuri laser de ns şi ps, confirmă faptul că 
energia laser transformată în energia mecanică a bulei 
de cavitaţie este de obicei mai mică pentru impulsurile 
de ps. Dreptele prin punctele măsurate intersectează 
abscisa la o valoare a energiei lângă pragul de stră- 
pungere, Ep, Panta m = E,/(E; - Ep) a acestor drepte este 


Energia bulei [pJ] 
eN U = 


5 0 
Energia impulsului taser [mJ] 


5 202) 


Fig. 5.224. Energia bulei de 
cavitaţie în funcție de energia 
impulsului laser pentru: (a) 
impulsuri de ps; (b) impulsuri de 
ns, Eficienţa cu care energia laser 
este transformată în energia bulei 
se determină din panta dreptelor 
(19 % pentru impulsuri de ps şi 
25 % pentru impulsuri de ns) 
(Vogel etal. 19943). 


semnificativ mai mică în cazul impulsurilor de ps (m = 0,19) decât cu impulsuri de ns 
(m = 0,25). La energii cu mult mai mari decât pragul de străpungere, panta egalează efi- 
ciența de conversie a energiei laser în energia bulei, În acest caz particular, = 19 % din 
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energia impulsurilor de ps a fost convertită în energia bulei, în timp ce eficiența de 
conversie a fost de 25 % pentru impulsurile de ns, 

Energia bulei de cavitaţie a fost măsurată pentru impulsuri de ps şi fs de Hammer ef 
al. (1996a) (figura 5.225). La 100 fs, nu există o relaţie clară între energia impulsului Şi 
energia bulei. Pentru impulsurile de 60 ps, 3 ps şi 300 fs, eficienţa de conversie este 7 %, 


2,5 % şi respectiv 0,3 %. 
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eficiența de conversie se micşorează dacă 
unghiul de focalizare scade. Eficienţa de 
conversie depinde de unghiul de focaliza- 
re, deoarece densitatea de energie în volu- 
mul plasmei scade pentru unghiuri de 
focalizare mai mici. La o densitate a ener- 
giei mai mică, un procent mai mare din 
energia laser este necesară pentru vapori- 
zarea lichidului din volumul plasmei şi 
deci o fracție mai mică rămâne disponi- 
bilă pentru generarea efectelor mecanice. 
Figura 5.227 prezintă valorile medii 
ale presiunilor măsurate în câmp îndepăr- 
tat pentru undele de şoc generate ca ur- 
mare a colapsului iniţial și a colapsului bu- 
lelor succesive, pentru durate ale impul- 
sului laser cuprinse între 60 ps şi 100 fs 
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Fig. 5.225. Energia bulei de cavitaţie în funcţie de energia impulsului laser pentru 


60 ps şi 100 fs (Hammer er a/.1996a). 


Eficiența de conversie a energiei laser în energia bulei de cavitație depinde de unghiul 
de focalizare a radiației laser în punctul de străpungere. Figura 5.226 indică faptul că 
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Fig, 5,226. Eficiența de conversie a radiației laser 
incidente în energia bulei de cavitaţie în funcţie 
de unghiul de focalizare, pentru energii cu mult 
peste pragul de străpungere (Vogel et al. 1998b). 


(Hammer et al, 19962). Amplitudinea unei unde acustice sferice este invers proporțională 
cu distanța între locul de străpungere și traductorul de presiune, r. Această proporțio- 
nalitate este valabilă” pentru regiunile cu propagarea liniară a sunetului. Raza minimă a 
bulei de cavitaţie la colaps a fost determinată ca fiind 50 um, pentru bulele cu raze 
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maxime de câţiva mm. Pentru raza minimă a bulelor de cavitaţie (10 um) estimată în 
cazul impulsurilor de 60 ps, presiunea maximă dezvoltată în interiorul bulei de cavitație 
la r= 10 pm este aproximativ 0,5 kbari când 7s max = 0,5 mm. 
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Fig. 5.227. Presiunea în câmp îndepărtat reprezentată în funcţie de raza maximă a bulei 
de cavitaţie, pentru durate ale impulsurilor laser cuprinse între 60 ps şi 100 fs. Presiunea a 
fost măsurată pentru unda de şoc inițială (simboluri pline) şi pentru primul şi cel de-al 
doilea colaps al bulei de cavitaţie (simboluri goale) (Hammer et al. 1996a). 


Măsurătorile presiunii în câmp îndepărtat nu oferă indicaţii ale mecanismului de 
propagare a undei de şoc. Totuşi, ele dau valorile presiunii la distanțe îndepărtate faţă de 
volumul focal, la care pot fi investigate distrugerile colaterale.. Figura 5.228 arată 
presiunea în câmp îndepărtat a undei de şoc iniţiale, la 1 mm de locul de străpungere, în 
funcție de raportul Eo/E,. Curbele sunt fitate cu ecuația (Hammer et al. 19963): 


plE)=a, (E/E, f}, | (5.394) 
unde coeficientul a, este o constantă de proporționalitate reprezentând presiunea inițială, 


iar a, este un parametru de fitare, care exprimă dependența presiunii de energia impul- 
sului laser. Valorile lui a pentru impulsurile de 60 ps, 3 ps, 300 fs şi 100 fs sunt 0,69, 
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Fig. 5.228, Presiunea în câmp îndepărtat a 
undei de şoc iniţiale măsurate cu un 
hidrofon, reprezentată în funcţie de raportul 
EJE, Dreapta prin fiecare set de puncte 
este fitarea cu ecuaţia empirică (5.394) 
(Hammer e! al. 19943). 


0,59, 0,59 şi respectiv 0,40. Este surprinzător 
faptul că datele pentru 100 fs se fitează atât de 
bine, având în vedere că ecuaţiile (5.356), 
(5.357) şi (3.393) sunt valabile pentru impul- 
suri acustice sferice. 

Rezultatele investigaţiilor efectuate de 
Hammer et al, (19963) pot fi sintetizate astfel: 

(i) bulele de cavitație, generate de impul- 
surile de fs, în particular 100 fs, deviază de 
la forma bulelor sferice înregistrate pentru 
durate mai mari ale impulsurilor laser. Asi- 
metria bulelor de cavitaţie produse cu im- 
pulsuri de 100 fs se datorează străpuneerii 
extinse de-a lungul axei optice, care, la rân- 
dul ei, poate fi explicată cu modelul străpun- 
gerii în mişcare; 
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(îi) mărimea şi energia bulei de cavitaţie, precum şi presiunile undelor de şoc inițiale 
şi a celor produse de colapsul bulei scad semnificativ odată cu micşorarea duratei 
impulsului laser. În mod corespunzător, procentul energiei laser convertită în energia 
bulei şi în energia undei de şoc scade de asemenea la micșorarea duratei impulsului laser; 

Gii) la impulsuri laser foarte scurte (fs), un procent mai mare de energie este pierdut 
pentru formarea plasmei, iar o cantitate mult mai mică din energie este transformată în 
energia bulei şi energia impulsurilor de presiune. Restul de energie este preluat de alte 
procese neliniare, cum este generarea supercontinuă. Pragurile măsurate pentru generarea 
supercontinuă au fost > 4 000 uJ la 60 ps, 40 uJ la 3 ps, 2 uJ la 300 fs şi 0,3 uJ la 100 fs. 

Rezultatele cercetărilor efectuate de Vogel et al. (1996b) sunt sintetizate în tabelul 5.48. 


Tabelul 5.48. Rezultatele experimentale şi calculate pentru expansiunea bulelor 
de cavitaţie produse de plasmă 


30ps 30 ps 6 ns 6 ns 


50 1mJ 1mJ 10 mJ 
Viteza maximă măsurată a peretelui bulei [m/s] 390 780 1.850 2 450 
Viteza maximă calculată a peretelui bulei [m/s] 405 494 905 1.106 
Raza maximă a bulei [um] 225 780 800 1 820 
Energia bulei [LJ] 4,7 197 212 2 500 


Eficiența de conversie a energiei laser în energia bulei 2a] 9,4 19,7 22: 25,0 


Viteza maximă măsurată a peretelui bulei este subsonică pentru impulsuri de ps şi 
supersonică pentru impulsuri de ns. Viteza inițială a peretelui bulei este aproximativ ega- 
lă cu viteza particulelor în spatele frontului undei de şoc. După faza inițială, viteza măsu- 
rată a peretelui bulei creşte pentru câteva ns, după care începe să scadă. Aceste observații 
conduc la următorul tablou al fazei iniţiale de expansiune a bulei de cavitaţie. Odată ce a 
fost creată plasma, cu o presiune ridicată în interiorul ei, lichidul înconjurător este 
comprimat şi începe să curgă rapid spre exterior. Unda de compresie se propagă in me- 
diul înconjurător şi antrenează din ce în ce mai mult lichid în curgere radială. Această 
curgere începe întotdeauna cu o accelerare rapidă a lichidului la viteza particulelor cores- 
punzătoare presiunii frontului undei de compresie. Accelerarea continuă şi după trecerea 
undei de şoc, deoarece presiunea în interiorul bulei de cavitaţie în expansiune este încă 
mare. Curgerea radială la peretele bulei atinge astfel o viteză mai mare decât viteza 
inițială a particulelor din spatele frontului undei de şoc. Dacă raza bulei creşte, energia 
cinetică transmisă lichidului este distribuită unei mase de lichid şi mai mari. Prin urmare, 
viteza peretelui bulei începe să se micşoreze din nou după aproximativ 10 ns, deşi 
presiunea bulei este încă mai mare decât presiunea hidrostatică şi continuă să determine 
expansiunea bulei. 


5,6,7.1.7. Bilanţul energetic în zona de străpungere 


Peste pragul de străpungere, efectele induse de laser asupra ţesuturilor biologice 
depind de divizarea energiei incidente între diferitele canale posibile, Numai energia 
absorbită este eficientă pentru efectele tisulare; transmisia radiaţiei prin plasmă, ca şi 
împrăştierea și reflexia plasmei reduc eficiența proceselor de interacție prin intermediul 
plasmei, Energia absorbită care contribuie la vaporizare determină secţionarea țesutului 
sau ablaţia materialului, în timp ce energia care este transformată în efecte mecanice 
(generarea undelor de șoc și cavitaţia) contribuie la caracterul distructiv al procesului de 
străpungere. Acest lucru poate fi avantajos în unele cazuri (de exemplu în capsulotomia 
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posterioară şi în litotriție), dar în cele mai multe cazuri constituie sursa efectelor secun- 
dare nedorite. Cunoaşterea canalelor în care energia impulsului laser se disipă în timpul 
străpungerii optice şi a ponderii acestor canale este necesară pentru alegerea optimă a 
parametrilor în vederea realizării unei aplicații particulare. 

În timpul străpungerii optice, energia depozitată în eşantion este transmisă (T), reflec- 
tată (R), împrăştiată (S) sau absorbită (A). Energia absorbită poate fi împărțită în plus în 
energia necesară pentru a vaporiza volumul focal (£,), energia radiată de plasmă (£,aa), şi 
energia care contribuie la efectele mecanice, cum este emisia undelor de şoc (Ey) şi 
producerea bulelor de cavitaţie (Æ). Divizarea energiei impulsului laser între aceste 
canale a fost studiată de Vogel er al. (1998b) pentru 4 seturi de parametri laser: impulsuri 
de 6 ns cu energia de 1 mJ şi 10 mJ şi impulsuri de 30 ps cu energia de 50 yJ şi 1 mJ, la 
lungimea de undă 1 064 nm. 

Energia de vaporizare se calculează cu ajutorul relației: E, = p0VOrm, unde O este 
dată de ecuaţia (5.6). Volumul plasmei a fost determinat prin fotografiere. Parametrii 
termofizici ai apei sunt cei indicaţi în tabelul 4.2 şi în § 5.1.2 (L,), iar Tọ = 20 °C. 
Conducţia căldurii în lichidul înconjurător se neglijează, deoarece durata impulsului laser 
este extrem de scurtă, iar conținutul bulei de cavitaţie se răceşte la temperatura ambiantă 
în câteva us. 

Energia bulei de cavitaţie este dată de ecuaţia (5.357), în care raza maximă a bulei 
este legată de timpul de colaps al bulei prin intermediul relației (5.356). Timpul de viață a 
bulei (24) a fost determinat prin măsurarea impulsurilor de presiune cu ajutorul unui 
hidrofon, la străpungerea optică şi la colapsul bulei. 

Energia undei de şoc se determină cu relaţia (5.393). Pentru evoluţia temporală a pre- 
siunii undei de şoc s-au utilizat două metode: a) s-a măsurat experimental în câmp înde- 
părtat (cu erorile inerente); b) s-a evaluat cu ajutorul ecuaţiei (5.387). De aceea, în bilanțul 
energetic se vor indica două valori pentru energia undei de şoc (Vogel şi Noack 1998c). 

Densitatea spectrală a energiei radiației emise de plasmă în domeniul 300 nm < 4 < 900 nm 
se aseamănă mult cu distribuţia spectrală a corpului negru. Energia radiației emise de 
plasmă este: Epad = Qradtrad4> UNde Qraa este dată de ecuaţia (5.42), Tyag este durata 
radiaţiei, iar A este aria suprafeței. Temperatura corpului negru poate fi determinată din 
maximul distribuţiei spectrale utilizând legea de deplasare Wien. Pentru a calcula bilanțul 
energetic, energia radiaţiei emise de plasmă a fost determinată utilizându-se temperaturile 
măsurate ale plasmelor produse de laserul cu Nd:YAG cu 4 = 1 064 nm: 9 860 K pentru 
7p > 5 ns şi Eo = 4 mJ; 6 230 K pentru z, = 80 ps şi Eo = 1 mJ. Durata radiației emise de 
plasma a fost măsurată a fi za, = 10 ns pentru un impuls laser cu Tp = 6 ns şi Eo = 5 m] şi 
Trad = 0,5 ns pentru un impuls cu z, = 30 ps şi Eg = 2 mJ. 

Figura 5.229 prezintă tabloul complet al bilanţului energetic în zona de străpungere 
pentru impulsuri laser de 6 ns şi energia de 1 mJ şi 10 mJ, precum şi pentru impulsuri 
laser de 30 ps şi energia de 50 uJ şi 1 mJ. Lângă prag, o cantitate considerabilă din radia- 
ţia laser este transmisă prin plasmă, în comparaţie cu radiaţia reflectată sau împrăștiată. 
Cu mult peste prag, importanța relativă a transmisiei se micşorează, Pentru toți parametrii 
laser, o cantitate considerabil mai mică din radiaţia laser este reflectată sau împrăștiată de 
plasmă comparativ cu cea absorbită, În lichide, densitatea electronică este limitată de 
faptul că frontul de străpungere se deplasează în mediu în timpul impulsului laser. Prin 
urmare, frecvența plasmei rămâne mai mică decât frecvența radiației laser şi cuplarea 
laser-plasmă nu este afectată semnificativ, 

Rezultatele prezentate în figura 5.229 arată că pierderea de energie prin radiaţia emisă 
de plasmă este neglijabilă pentru toți parametrii laser investigați. Situaţia este uşor 
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diferită în cazul plasmelor produse cu impulsuri de us folosite în litotriţia laser. In acest 
caz, energia pierdută prin radiația emisă de plasmă poate atinge până la 1 % din energia 
radiației laser incidente, datorită duratei mai mari de emisie a plasmei. 

Căile relevante pentru ener- 
gia laser absorbită sunt vapori- 
zarea, generarea undelor de şoc 
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în energie mecanică. Această 
caracteristică este în particular 
pronunțată în cazul impulsurilor 
de 6 ns, unde energia mecanică 
este de 12-16 ori mai mare 
decât energia de vaporizare (cu 
impulsurile de 30 ps, ea este de 
3 ori mai mare). Această efi- 
ciență înaltă de conversie a 
energiei laser în energie meca- 
nică este cauza caracterului 
distructiv al chirurgiei laser prin 
intermediul plasmei. La rândul 
său, energia mecanică se împar- ; p Sa 
te în energia undei de şoc şi Fig. 5.229. Bilanțul energetic în zona de străpungere 
energia bulei într-un raport de- pentru patru seturi de parametri laser. Diferența până la 

3 = bilanțul energetic complet de 100 % a fost notat cu „?”. 
= 1,5:1 pentru impulsurile de ps Ea a fost calculată folosind media celor două valori ale 
şi = 2:1 pentru impulsurile de ns. energiei pentru unda de şoc (Vogel et al. 1998b). 
Diferenţa până la bilanţul ener- 
getic complet de 100 % este mai mică de 7 % pentru toți parametrii laser investigați. 

In toate aplicaţiile care vizează secționarea sau ablaţia țesutului cu efecte mecanice 
colaterale reduse, raportul între energia mecanică şi energia de vaporizare trebuie să fie 
cât mai mic posibil. Rezultatele de mai sus arată că acest raport este mic pentru durate 
scurte ale impulsului laser, pentru unghiuri de focalizare mici şi pentru valori mari ale 
raportului E/E. Totuşi, numai prima soluție prezintă un avantaj real pentru obținerea 
efectelor laser fine şi precise. Un unghi de focalizare mai mic conduce la o energie de 
prag pentru străpungere mai mare şi la un volum mai mare a regiunii de străpungere, ceea 
ce este în contradicție cu scopul urmărit pentru o precizie ridicată. Dacă presupunem că 
energia undei de şoc este întotdeauna de 1,5-2 ori mai mare decât energia bulei, se găseşte 
că raportul între energia mecanică şi energia de vaporizare este aproximativ 12,5: pentru 
impulsurile de 6 ns şi 0,25:1 până la 1:1 pentru impulsurile de 100 fs. Micşorarea duratei 
impulsului laser, în afară de faptul că reduce energia de prag pentru străpunzere, modifică 
favorabil şi distribuţia de energie între diferite canale, determinând astfel caracterul mai 
puţin distructiv al impulsurilor de fs pentru producerea Străpungerii optice, 
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5,6.7.1.8. Distanţa de distrugere 


Plasma, ca și forțele mecanice asociate propagării undelor de şoc şi cavitației, sunt 
responsabile pentru efectul clinic dorit de distrugere a țesutului. Totuşi, propagarea 
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spațială a undelor de şoc şi a cavitației impun limitări în aplicabilitatea metodei, pentru a 
localiza distrugerea țesutului. De aceea, este important să se cunoască distanța de 
distrugere în funcție de parametrii de iradiere. 

Efectele undei de şoc şi a cavitației asupra țesuturilor au fost studiate in vitro, folosind 
endoteliul corneei ca model (Zysset et al. 1989a, Vogel er al. 1990). După cum s-a arătat 
în § 5.1.3.1, endoteliul este situat pe suprafața interioară a corneei şi este constituit 
dintr-un singur strat de celule poligonale cu grosimea de aproximativ 3,5 um. El este uşor 
vulnerabil la forțele mecanice ca presiunea sau forfecarea. Următorul strat sub endoteliu 
este membrana Descemet. În ochiul de bovină folosit în experimente, ea are:0 grosime de 
circa 15 um. Membrana Descemet este acelulară şi destul de rezistentă mecanic. Ruperea 


acestui strat indică acțiunea unor forțe mecanice puternice. 


Străpungere 
optică 
Fascicul 
incident 
Endoteliu Separare 
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Cornee 
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// 


(b) 


Fig. 5.230. Diagramă schematică 
arătând geometriile de expunere 
paralelă şi perpendiculară pentru 
studierea distrugerilor în 
endoteliul corneei produse de 
străpungerea indusă cu laserul 
(Zysset et al.1989a). 


Au fost utilizate două geometrii diferite de iradiere 
(arătate în figura 5.230), pentru a separa efectele directe 
ale iradierii laser a endoteliului de undele de şoc şi 
procesul de cavitație care însoțesc străpungerea indusă 
cu laser. În prima geometrie, fasciculul laser a fost 
orientat paralel cu suprafața endoteliului, la o distanță s. 
Folosind această geometrie de iradiere, nu există o 
interacție directă a radiaţiei laser sau a plasmei generate 
de laser cu ţinta. Distrugerile observate în ţesut sunt 
produse de undele de şoc şi procesele de cavitație. În 
cea de-a doua geometrie, suprafaţa țintei este orientată 
perpendicular pe direcția fasciculului laser. Fasciculul 
poate fi focalizat fie pe suprafața endoteliului, fie la o 
distanță posterioară s față de acesta. În cazul acestei 
geometrii, plasma, unda de şoc şi bulele de cavitatie 
pot interacționa cu endoteliul, membrana Descemet 
sau stroma. 

Distanţa de distrugere, r4, a unui impuls laser, este 
definită ca distanța geometrică între plasma laser şi 
acele părţi ale leziunii pe cornee, cele mai îndepărtate 
față de plasmă: 


IAD 2 
Di a IS tera 


(5.395) 


unde s reprezintă separarea între plasma laser și conee, iar r; este raza medie a leziunii. 
Distanţa de distrugere poate fi utilizată ca distanța limită pentru aplicarea clinică sigură a 
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Fig. 5.231, Distanţa de distrugere 
în funcție de energia impulsului 
laser măsurată pentru geometria 

de iradiere paralelă, Panta dreptei 

este 1/3 (Zysset et al, 1989), 


laserului. Plasarea locului de străpungere la o distanță 
mai mare decât distanța de distrugere nu va produce 
distrugeri în endoteliul corneei. 

Zysset er al. (1989a) au efectuat măsurători ale 
distanței de distrugere cu impulsuri laser de ps (40 ps) 
şi energii cuprinse între 10 ul şi 2 mJ. Distanţa de 
distrugere observată este ilustrată în figura 5.231, într-o 
reprezentare dublu logaritmică. Distanţa de distrugere 
variază între 75 um la o energie de 10 ul şi 550 um la 
energia maximă de 2 mJ, Datele experimentale se fitează 
bine cu o dreaptă având panta de 1/3, Valorile pentru ira- 
dierea cu impulsuri de ns incluse în acest desen sunt 
comparabile cu rezultatele pentru impulsuri de ps, la 
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energii laser comparabile. Într-o primă aproximaţie, distanța de distrugere este indepen- 
dentă de durata impulsului laser și este determinată numai de energia impulsului laser. 

Măsurătorile descrise până acum au utilizat geometria de iradiere paralelă, în care 
distrugerile se pot datora undei de şoc şi/sau bulei de cavitație. Măsurarea bulelor de cavi- 
tație a arătat că raza lor este 50 um la 10 uJ şi creşte la 900 um pentru o energie de 2 mJ. Se 
observă o concordanță cantitativă bună între valorile măsurate ale distanței de distrugere 
şi raza bulei de cavitaţie. 

Să considerăm acum iradierea perpendiculară, în 10007—————— 7 
care fasciculul laser este incident pe cornee. Au fost | 


produse o serie de leziuni cu centrul de străpungere | | 
localizat în interiorul corneei, la 20-50 um sub endo- | | 
teliu. Examinarea leziunilor produse în endoteliu au oder | 
relevat o regiune circulară, în care celulele au fost dis- of Jr diege perpendigyiarn 
truse, dar nu îndepărtate. Raza acestei regiuni modifica- Energie [pJ] 
te este reprezentată în figura 5.232 în funcție de energia TE 
impulsului. Raza de distrugere a crescut cu energia im- Fig. 5.232. Raza regiunii distruse 
` pr a endoteliului pentru geometria 
pulsului laser până la o valoare de 280 um, la o energie NEI n E 
de 2 mJ. Raza zonei distruse variază din nou cu puterea centrul de străpungere în 
1/3 a energiei impulsului, ca şi distanța de distrugere interiorul corneei. Panta liniei în 
măsurată în geometria de iradiere paralelă, sugerând că această reprezentare logaritmică 
dependenţa spaţială a mecanismelor fizice de interacție este 1/3 (Zysset et al. 1989a). 
cu țesutul pot fi reprezentate ca r, cc ES. Constanta de 
proporționalitate pentru apă este 67 um/(uJ)“®. ă 

Pe baza observaţiilor morfologice, se pot trage câteva concluzii. În primul rând, raza 
distrugerilor este dependentă de energie şi se măreşte la o energie mai mare. În al doilea 
rând, distrugerile sunt cumulative cu numărul de impulsuri aplicate, dar în final ating o 
valoare limită. În al treilea rând, străpungerea optică cu impulsuri de ns şi ps produce 
distrugeri comparabile dacă este implicată aceeaşi cantitate de energie. Membrana 
Descemet poate fi ruptă nu numai de interacția directă cu plasmă, dar şi de acţiunea 
repetată a bulelor de cavitaţie şi/sau a undelor de şoc. 

Microscopia electronică de baleiaj arată diferite zone de distrugere a țesutului şi 
sugerează o corespondenţă cu procesele fizice care însoțesc străpungerea indusă cu laser. 
Interacţiile care produc efectele tisulare pot fi caracterizate în termenii evenimentelor 
primare şi secundare ale interacţiei laser-ţesut: 

a) zona de interacție primară corespunde volumului real al plasmei induse de laser. 
Pentru impulsuri cu durata de ps, această zonă de distrugere este determinată direct de 
condiţiile de focalizare şi de nivelul de putere al impulsului incident; 

b) în zona de interacţie secundară, distrugerile sunt produse de undele de şoc şi bulele 
de cavitație, Extinderea selectivă a acestor efecte este puternic dependentă de proprie- 
tățile mecanice ale țesutului, de atenuarea undei de şoc şi de detaliile interacției bulei de 
cavitaţie cu suprafaţa țesutului. Toate aceste efecte pot fi reduse semnificativ micşorând 
energia impulsului laser, 

Dacă străpungerea este realizată în exteriorul corneei, în lichidul înconjurător, sau pe 
suprafaţa corneei, bula de cavitaţie se poate expanda liber în lichid şi reprezintă mecanis- 
mul dominant în îndepărtarea celulelor endoteliale şi în distorsionarea celulelor în afara 
regiunii de îndepărtare directă a celulelor. Dimpotrivă, nu s-a observat o îndepărtare mar- 
cantă a celulelor endoteliale pentru geometria de iradiere perpendiculară, când fasciculul 
laser este astfel focalizat încât centrul de străpungere este situat în interiorul stromei şi nu 
la suprafața coneei, Diferenţa observată în morfologia distrugerilor în aceste două cazuri 
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poate fi atribuită elasticității stromei şi a membranei Descemet. Aceasta reduce diametrul 
maxim al bulei de cavitație sub diametrul care se observă în apă. Aşadar, distrugerea 
celulelor endoteliale se poate datora undelor de şoc dacă centrul de străpungere este 
localizat în interiorul corneei. 

In cazul focalizării fasciculului laser pe suprafața endoteliului sau în lichidul înconju- 
rător, procesul de cavitație este factorul principal responsabil pentru îndepărtarea celule- 
lor endoteliale. Interacţia unei bule de cavitație cu o suprafață solidă este un proces foarte 
complicat (Vogel şi Lauterborn 1988a, Vogel er al. 1989). Prezenţa unei frontiere deter- 
mină atragerea bulei de cavitație către suprafață. Dinamica colapsului bulei depinde 
puternic de distanța adimensională între bula de cavitaţie şi perete; 


t 


; (5.396) 


r; max 
unde s reprezintă distanța între locul de formare a bulei şi perete, iar 7p max este raza 
maximă a bulei. 

În timpul colapsului bulei de cavitație în apropierea peretelui pot avea loc mai multe 
procese de distrugere potențiale. În funcţie de valoarea lui y, se poate forma un jet de 
lichid direcționat către perete. Vitezele acestui jet pot fi foarte mari şi pot distruge supra- 
fața. Formarea jetului poate fi însoţită şi influențată de formarea unui vortex, care exer- 
cită o forță mecanică asupra țesutului. Bula emite de asemenea la colaps o undă de şoc, a 
cărei amplitudine depinde puternic de y/ cu valori mai mari pentru y'> 2 sau 7/— 0. Un 
minim pronunțat al amplitudinii undei de şoc se obţine pentru yzl. 

Observațiile experimentale legate de îndepărtarea celulelor endoteliale pot fi corelate 
cu efectele prezentate mai sus. Raza zonei de distrugere este dependentă puternic de 7! 
Bulele de cavitație îndepărtează eficient celulele pentru valori 0,3 < y'< 0,7, corespun- 
zând unor separări cuprinse între 50 şi 100 um. Pentru 7/> 1, interacția devine slabă. 
Pentru 7'< 0,3 îndepărtarea celulelor este din nou ineficientă, dar, cu toate acestea, zone 
mari din endoteliu pot fi distruse. Aceasta poate fi cauzată de undele de şoc, care sunt 
puternice la aceste separări. Ruperea membranei Descemet, care se observă în general 
după numai câteva impulsuri laser în faţa corneei, poate fi produsă de colapsul violent al 
bulei şi de formarea jetului. 

Studiile prezentate mai sus, efectuate de Zysset er al. (1989a) asupra. distrugerii 
endoteliului ca urmare a producerii străpungerii induse cu laser, demonstrează că distanţa 
de distrugere este similară pentru impulsuri de ns şi ps având aceeaşi energie. Această 
observaţie conduce la concluzia că folosirea impulsurilor de ps şi fs poate asigura o redu- 
cere semnificativă a distrugerilor colaterale în țesut în chirurgia oculară, datorită energiei 
mai mici a impulsurilor laser utilizate. 

Distanţa de distrugere a fost investigată de Vogel er al. (1990) în cazul iradierii 
endoteliului cu impulsurile unui laser cu Nd:YAG în regim declanşat, la o durată a 
impulsului de 12 ns şi o energie pe impuls de până la 8 mJ în modul fundamental şi până 
la 32 mJ în cazul funcționării multimod. La funcționarea laserului în regim multimod cu 
energii de 10-30 mJ, centrul de străpungere este localizat în medie cu (450 + 100) um în 
fața focarului, spre sursa laser. În cazul modului fundamental, separarea medie a fost de 
(700 + 100) um în aceeași direcţie, i 

Figurile 5,233-5,235 prezintă dependența distanței de distrugere în funcție de energia 
impulsului laser, în comparație cu dependența de energie a razei bulei de cavitație. În 
figura 5.233 se arată într-o reprezentare dublu logaritmică distanța de distrugere în func- 
ţie de „energia efectivă a impulsului laser”, atât pentru geometria de iradiere paralelă, cât 
şi pentru iradierea perpendiculară pe suprafața endoteliului. Energia efectivă a impulsului 
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laser este dată de energia nominală a impulsului laser, Æ, din care se scade o valoare 
constantă, Æ, reprezentând energia radiaţiei transmisă prin focarul fasciculului laser (£; - £). 


Datele experimentale din figura 5.233 se suprapun destul de bine peste o dreaptă a cărei 
pantă este 1/3 pentru iradierea paralelă. 
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Fig. 5.233. Distanţa de distrugere în Fig. 5.234. Energia bulei de cavitație 
funcţie de energia efectivă a impulsului reprezentată în funcţie de energia impulsului 
laser pentru geometria de iradiere laser pentru geometria de iradiere paralelă. £, 

paralelă şi pentru expunerea directă pe este cantitatea de energie transmisă prin focar 
cornee. Cruciuliţe: iradiere paralelă cu înainte ca pragul de străpungere'să fie depăşit 


0,6 < y < 0,9; cercuri mari: iradiere 
paralelă cu 0,9 < y< 1,2; cercuri mici: 


iradiere perpendiculară pe cornee. P aia Energia E, se obține când energia bulei de 
m a dreptelor fitate este 0,32, exceptând 


iraditreanernend cana ae cavitație produsă cu fiecare impuls laser este 
alfin a LEE dînd piată estei0.43 reprezentată în funcţie de energia impulsului 
(Vogel et al.1990). : respectiv (figura 5.234). Valoarea lui Æ, este 


marcată de punctul în care dreapta fitată prin 
punctele experimentale intersectează abscisa. Pentru iradiere paralela, Æ, a fost de 1,1 mJ, 


adică aproximativ 50 % din energia de prag pentru străpungere optică. La iradierea 
perpendiculară pe cornee, E, a fost de 0,8 mJ. Utilizarea energiei efective a impulsului 
laser ia în consideraţie efectele de prag, în caz contrar, ar distorsiona dependența de 
energie a distanţei de distrugere. 

Figura 5.235 arată într-o reprezentare logaritmică raza bulei de cavitaţie în funcție de 
energia efectivă a impulsului laser. O comparaţie cu figura 5.233 relevă faptul că există 
aceeaşi dependență de energie a razei bulei ca şi distanța de distrugere. În figura 5.236 
este ilustrată dependenţa razei leziunii în funcţie de energia impulsului laser (1,7 mJ şi 
3,4 mJ), după un număr de impulsuri laser. Fasciculul laser focalizat a fost paralel cu 
corneea la distanțe de 0,4 şi 0,7 mm. Crescând numărul de impulsuri laser, raza leziunii 
se mărește mai întâi la mai mult de dublul valorii pentru o iradiere cu un singur impuls. 
Totuşi, după aproximativ 20 de impulsuri, ea atinge o saturație. 

Rezultatele investigării microscopice a probelor iradiate demonstrează că vaporizarea 
țesutului de către plasma laser este mecanismul chirurgical principal al ablaţiei laser cu 
plasmă, Efectele colaterale sunt în principal cauzate de dinamica bulelor de cavitație, în 
special de impactul și curgerea jetului de lichid. Impulsurile de presiune datorită undelor 
de șoc au o distanță de distrugere mai mică decât cavitația. 

Rolul major al dinamicii bulei de cavitație în determinarea distanței de distrugere cu 
un singur impuls laser este dovedit de dependenţa similară a caracteristicilor bulei (ener- 
gie și rază) în funcţie de energia impulsului laser. Aceeaşi dependență de energie a razei 
bulei de cavitaţie se observă ca şi pentru distanța de distrugere cu geometria de iradiere 


(Vogel et al. 1990). 
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paralelă, respectiv ambele sunt proporționale cu rădăcina cubică a energiei impulsului 
laser (figurile 5.233 şi 5.235). Dependenţa distanței de distrugere ar fi diferită dacă ar fi 
determinată de amplitudinea presiunii impulsurilor acustice. S-a găsit că amplitudinea 
maximă a presiunii impulsurilor acustice este proporțională cu rădăcina pătrată a energiei 
impulsului laser (Vogel er al. 1986, Vogel şi Lauterborn 1988a). Se ştie de asemenea că 
pentru propagarea liniară a sunetelor şi la atenuare neglijabilă, amplitudinea presiunii este 
invers proporţională cu distanța de la centrul de emisie. Așadar, distanța de la plasma 
laser la care se manifestă o anumită amplitudine a presiunii este proporțională cu rădăcina 
pătrată a energiei impulsului laser. Dependența de rădăcina cubică observată pentru 
distanța. de distrugere la străpungerea optică nu poate fi explicată deci prin acțiunea 
impulsurilor acustice. 
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Energia efectiva a impulsului laser, E-E [mJ] - Numărul de impulsuri 
Fig. 5.235. Raza bulei de cavitaţie în Fig. 5.236. Raza leziunii după iradieri 
funcție de energia efectivă a impulsului laser multiple folosind geometria de 
laser, măsurată cu geometria paralelă de iradiere paralelă. Cercuri pline: energia 
iradiere. Panta m a dreptei este 0,34 impulsului laser este (1,7 + 0,21) mJ, iar 
(Vogel era/.1990). - distanţa între plasma laser şi cornee este 


; £ 0,4 mm; cruciulițe: energia impulsului 
Este interesant de notat că pentru ira- este (3,4 20,27) m, iar separarea este 


dierea directă a corneei cu impulsuri laser 
în modul, fundamental, rezultatele experi- i cei Co) 

mentale din figura 5.233 fitează o dreaptă cu panta de 0,43. Aceasta este mai apropiată de 
legea care guvernează distanța de distrugere pentru impulsurile acustice (0,5), decât cea 
pentru raza bulei de cavitație (0,33). Motivul poate fi că, pentru parametrii laser folosiţi 
în mod uzual, se produc cratere adânci în stroma corneei. Aceasta împiedică formarea 
bulelor de cavitaţie, dar nu şi emisia impulsurilor acustice. Împiedicarea formării bulelor 
este probabil mai puţin pronunțată cu impulsurile având structura multimod, care produc 
cratere mai puţin adânci datorită spotului focal mai mare. La iradierea paralelă, formarea 
bulelor nu este împiedicată de loc şi deci în aceste cazuri dependența razei leziunii de 
energia impulsului laser este egală cu cea pentru raza bulei de cavitație, 

Valorile distanței de distrugere găsite pentru un Singur impuls de ns la o energie 
efectivă a impulsului de 1 şi 2 mJ (figura 5.233) concordă bine cu valorile obținute de 
Zysset e! al. (1989a) (figura 5.231) pentru impulsuri având aceeaşi energie şi o durată de 
40 ps, atât pentru iradierea paralelă, cât şi pentru cea directă. De asemenea, în cazul 
impulsurilor multiple focalizate paralel cu corneea la o distanță de 0,4 mm. rezultatele 
prezentate în figura 5.236 pentru 1,7 mJ concordă cu rezultatele obţinute de Zysset et al. 
(1989a) pentru aceeași separare şi impulsuri de 2 mJ cu durata de 40 ps. 

Dependenţa de energie a distanţei de distrugere s-a găsit a fi aceeaşi cu impulsuri de 
ns (Vogel et al. 1990), ca şi pentru impulsurile de ps (Zysset er al. 1989a). Distanţa de 
distrugere pare a fi dependentă în principal de energia impulsului şi nu de durata sa. Cu 
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impulsuri multiple aplicate în acelaşi loc, distanța de distrugere nu creşte în plus după 
aproximativ 20 de impulsuri (figura 5.236). Totuşi, vaporizarea țesutului cauzată de plas- 
ma laser este aditivă. Aceste observaţii susțin ideea că efectele colaterale ale chirurgiei cu 
laserul Nd:YAG pot fi reduse utilizând un număr mare de impulsuri de ps cu energie 
coborâtă în locul impulsurilor de ns cu energie ridicată. În acest fel, va rezulta o distanță 
de distrugere mai mică, la o energie mai redusă a impulsului laser. F 

Datele experimentale privind distanța de distrugere în cazul realizării străpungerii 
optice induse cu laser pot fi sintetizate după cum urmează: 

a) Temperatura înaltă a plasmei laser este mecanismul chirurgical primar al ablaţiei cu 
plasmă. Volumul țesutului dezintegrat şi vaporizat corespunde aproximativ cu zona în 
care se observă luminiscența plasmei. 

b) Efectele distructive suplimentare ale plasmei laser se datorează expansiunii plasmei 
şi impulsurilor de presiune. Impulsurile acustice încep să traverseze țesutul în timpul 
fazei inițiale de expansiune a plasmei, iar timpul de interacție între aceste impulsuri şi 
țesut este atât de scurt (~ 30 ns), încât ele pot produce cu greutate o deplasare semnificati- 
vă a țesutului, dar, în schimb, pot provoca distrugeri la nivel subcelular. Efectul expan- 
siunii plasmei depinde puternic dacă plasma este produsă în profunzimea țesutului sau la 
suprafața sa. Când un impuls laser este focalizat la suprafața corneei, cea mai mare parte 
din energia plasmei în expansiune este cuplată în lichidul înconjurător, iar orificiul pro- 
dus în țesut este numai cu puțin mai larg decât diametrul focarului laser. Când impulsul 
laser este focalizat în stroma corneei, plasma este complet înconjurată de țesut şi expan- 
siunea plasmei poate acționa numai asupra țesutului înconjurător. Prin urmare, orificiul 
deja produs de vaporizarea țesutului la începutul interacției plasmă-țesut este lărgit 
exploziv. El poate atinge un volum mai mare de 30 de ori decât în cazul precedent. 

c) Distanţa de distrugere a impulsurilor laser focalizate la distanță față de cornee 
depinde de energie şi de raza bulei de cavitație. Ea este proporțională cu rădăcina cubică 
a energiei impulsului laser. Aceasta este diferită față de distanța de distrugere datorită 
impulsurilor acustice, care este proporțională cu rădăcina pătrată a energiei impulsului 
laser. Pentru energii ale impulsului între 1 mJ şi 6 mJ în modul fundamental, distanța de 
distrugere a impulsurilor laser îndreptate spre suprafaţa corneei nu a fost atribuită cu cla- 
ritate nici cavitaţiei, nici impulsurilor acustice. O interpretare posibilă este că în domeniul 
acestor parametri experimentali, ambele efecte fizice au o distanță similară de acțiune şi 
distanța de distrugere reală este determinată de o combinaţie a ambelor efecte. 

d) Distanţa de distrugere la aplicarea unui singur impuls laser pare să fie determinată 
mai degrabă de dinamica bulelor de cavitație decât de impulsurile acustice. Distanţa 
maximă după un singur impuls cu energia de 4 mJ este aproximativ 0,8 mm. Efectele de 
cavitație sunt determinate în esență de formarea jetului în timpul colapsului bulei, când o 
fracţie mare din energia bilei este concentrată într-o arie mică. Jetul produce distrugeri 
prin presiunea înaltă dezvoltată în timpul impactului său cu comeea şi de forțele de 
forfecare ce acționează asupra celulelor ehdoteliale datorită jetului cu curgere radială din 
direcţia locului de impact. Totuşi, formarea jetului în timpul colapsului bulei de cavitaţie 
este mai pronunţată la bulele sferice şi în vecinătatea unei singure frontiere, cum a fost 
cazul situației experimentale. În situaţiile clinice, dezvoltarea jetului va fi împiedicată 
frecvent de prezenţa mai multor frontiere, care pot atât distorsiona forma sferică a bulei, 
cât și reduce asimetria sau condiţiile de frontieră necesare pentru formarea jetului. 

e) Efectul fizic cu cea mai mare distanţă de distrugere este formarea jetului în cazul în 
care o bulă cu gaz rămasă din iradierile laser anterioare este izbită de impulsul acustic 
produs de impulsurile laser ulterioare. Distanţa de distrugere cu un impuls de 4 mJ obser- 
vată cu o bulă cu gaz ataşată de cornee a fost între 2 şi 3,5 mm, depinzând de mărimea 
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bulei cu gaz. Acest fel de formare a jetului este mult mai puţin dependent de condiţiile 
specifice ale frontierei faţă de formarea jetului la o frontieră solidă. Jetul nu este influen- 
tat de vreo structură din vecinătatea bulei şi nu necesită o bulă sferică. Singura condiție 
este ca partea din suprafața bulei izbită de impulsul acustic să fie convexă. Prin urmare, 
acest mecanism de distrugere este cu siguranță de mare importanţă clinică pentru chirur- 
gia laser în partea anterioară a ochiului, ca și în partea posterioară, lângă retină. În cel 
de-al doilea caz trebuie să se țină cont şi de radiația transmisă prin plasma laser, deoarece 
epiteliul pigmentar retinian este un țesut cu o absorbție liniară puternică a radiaţiei laser. 

Rezultatele experimentale prezentate mai sus sprijină conceptul de reducere a distru- 
gerilor în chirurgia intraoculară cu laserul Nd:Y AG prin utilizarea unor impulsuri scurte 
(ps) şi de energie coborâtă, la frecvenţe de repetiție moderate, în locul unui singur impuls 
de ns. Bulele cu gaz foarte mici care rămân după impulsurile de energie coborâtă sunt 
dizolvate rapid datorită volumului lor mic şi a forțelor puternice de tensiune la suprafață, 
care tind să diminueze volumul bulei. Prin urmare, aceste bule minuscule nu creează pro- 
bleme dacă frecvenţa de repetiție a impulsurilor laser este aleasă în mod adecvat. 


5.6.7.1.9. Concluzii 


Procesele fizice asociate cu străpungerea optică sunt următoarele: 

a) formarea plasmei. Are loc ionizarea în volumul focal; 

b) generarea undelor de şoc. Se generează un gradient înalt de presiune la frontul 
undei. de şoc. Undele de şoc se deplasează mai întâi la viteze supersonice, apoi ele îşi 
atenuează deplasarea la viteza sonică; : 

c) cavitaţia. Se induc bule cu vapori care produc stres mecanic. Are loc expansiunea şi 
colapsul succesiv al bulelor de cavitație; 

d) formarea jetului. Jetul cu lichid se poate forma în apropierea frontierelor solide sau 
în timpul colpasului bulelor de cavitație. 

Formarea plasmei începe pe durata impulsului laser şi durează câteva ns. Acesta este 
în esență timpul necesar ca electronii liberi să difuzeze în mediul înconjurător. Generarea 
undelor de şoc este asociată cu expansiunea plasmei şi astfel, ea începe chiar pe durata 
formării plasmei. Ulterior, undele de şoc se propagă în țesutul înconjurător şi părăsesc 
volumul focal. După aproximativ 30-50 ns, undele de şoc devin unde acustice obişnuite. 

Cavitaţia este un efect macroscopic care 
începe la 50-150 ns după impulsul laser. In- 
târzierea este determinată de material în tim- 
pul procesului de vaporizare. De obicei, bule- 
le de cavitație efectuează câteva oscilații de 
expansiune şi coħaps, într-o perioadă de câte- 
va sute de us. Deoarece presiunea în interio- 
rul bulei creşte din nou în timpul colapsului, 
C] Impuls loser fiecare revenire a bulei de cavitație este înso- 

i i e țită de o altă undă de şoc. În plus, fiecare co- 
10 10 10 10 à 3 RA BEN 
Timp [s] laps poate induce formarea unui jet de lichid, 
dacă bula este generată în vecinătatea unei 
frontiere solide. 

Cele patru procese fizice au loc pe scări de 

timp diferite. Schematic, succesiunea în timp a 


Formarea jetului [_] [] ; 


covitaţie CIO 
[unde de șoc, [] 
CI Piosma 


Fig, 5,237. Scara de timp aproximativă pentru 
procesele fizice asociate cu străpungerea 
optică. Impulsul laser este presupus a avea 
30 ps, Sunt indicate prima și cea de-a doua 


apariţie a undei de şoc, a cavitaţiei şi a formării plasmei, undei de şoc, cavitației şi 
formării jetului (Niemz 1996), formării jetului sunt ilustrate în figura 5.237. 


Interacţii laser— țesut 501 


Tabelul 5.49 indică parametrii fizici pentru formarea plasmei în cornee, pentru două 
durate ale impulsului laser, de 10 ps și 100 ns (Niemz 1996). Acestea sunt valorile tipice 
ale impulsurilor laser în regim de cuplare a modurilor şi respectiv în regim declanşat. 
Densitatea electronică nu este legată direct de durata impulsului laser, ci de lungimea sa 
de undă. Coeficientul de absorbție al plasmei depinde de asemenea de lungimea de undă 
şi determină mărimea efectului de ecranare a plasmei. Pentru impulsuri laser lungi sunt 
posibili coeficienți de absorbție mai mari datorită densității electronice crescute. 


Tabelul 5.49. Parametrii fizici ai formării plasmei în cornee 


Durata impulsului 10 ps . 100 ns 
Expunerea radiantă [J/ecm”] 8,0 730 
Iradianța [W/cm?] 8,0.10!! 73-10 
Intensitatea câmpului electric [V/cm] 2,5-107 2,3:105 
Densitatea electronică a plasmei [cm'*] 1018-10 1018-1020 


Coeficientul de absorbţie a plasmei [cm"] 1-102 1-10% 


Parametrii fizici din tabelul 5.49 reprezintă o estimare corespunzătoare şi pentru alte 
țesuturi. Pentru a obține o densitate electronică similară în plasmă, expunerea radiantă 
trebuie să fie de circa 100 de ori mai mare pentru impulsurile de 100 ns față de impul- 
surile de 10 ps. Aşadar, pentru aceeaşi mărime a spotului focal, plasma indusă cu impul- 
suri de ns conţine o energie semnificativ mai mare. Această cantitate suplimentară de 
energie se disipează în mediul înconjurător. Ea este convertită parțial în generarea unde- 
lor de şoc, în cavitaţie şi în formarea jetului de lichid. 

Pe baza datelor din tabelul 5.49 pot fi identificate două regimuri distincte de aplicare 
clinică a plasmei produsă cu laseri. Pentru impulsuri lungi (ns) se obține regimul de 
fotodistrugere (photodisruption), iar pentru impulsuri scurte (ps, fs) se realizează ablația 
indusă cu plasmă. În timpul fotodistrugerii, asupra țesutului acționează forțe mecanice. 
Undele de şoc şi bulele de cavitație se propagă în țesutul adiacent, împiedicând astfel 
localizarea zonei de interacție. Pentru durate ale impulsului laser în domeniul ns, extin- 
derea spaţială a efectelor mecanice este de ordinul milimetrilor, imediat după depăşirea 
pragului de străpungere. Ablaţia indusă cu plasmă nu este posibilă pentru impulsuri de ns, 
deoarece expunerea radiantă de prag pentru străpungere optică este mult mai mare decât 
pentru impulsurile de ps, iar gradientul de presiune este proporțional cu energia plasmei. 
Aşadar, pentru impulsuri de ns, străpungerea optică este asociată întotdeauna cu formarea 
undelor de şoc, chiar la depăşirea pragului. Deoarece țesutul înconjurător poate fi afectat 
de aceste forțe distructive, prezenţa lor este nedorită în cele mai multe cazuri. 

Dimpotrivă, impulsurile de ps şi fs permit generarea unor iradianțe de vârf foarte 
mari, cu energii ale impulsului laser considerabil mai mici. Cu aceste impulsuri ultra- 
scurte se poate realiza străpungerea optică reducând semnificativ energia plasmei şi astfel 
efectele distructive secundare. În plus este asigurată confinarea spaţială a energiei laser, 
iar interacţia laser-țesut este predictibilă. 

Deoarece ambele mecanisme de interacţie, ablaţia indusă cu plasmă şi fotodistru- 
gerea, sunt legate de generarea plasmei, nu este întotdeauna uşor să se distingă între 
aceste două procese. De fapt, în deceniile 1970 şi 1980, toate efectele tisulare realizate 
prin generarea de plasmă au purtat denumirea generică de fotodistrugere. Cercetările 
recente au permis diferenţierea între ablaţia numai prin ionizare şi ablația datorită forțelor 
mecanice asociate plasmei, De exemplu, Niemz (1994) a găsit că în cazul impulsurilor de 
ps are loc ablaţia fără efecte mecanice colaterale la iradianţe incidente care depăşesc de 
câteva ori pragul de străpungere. 
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Pe baza datelor experimentale şi a teoriei ce descrie dependența parametrilor pentru 
pragul de străpungere, Niemz (1996) a listat pragurile aproximative pentru ambele tipuri 
de interacții (tabelul 5.50). Datele reprezintă valorile estimate pentru cornee. 


Tabelul 5.50. Parametrii estimaţi pentru iniţierea ablaţiei indusă cu plasmă și a fotodistrugerii în cornee 


Durata impulsului Inițierea ablației indusă cu plasmă Iniţierea fotodistrugerii 

Expunerea Iradianța Expunerea Iradianța 

radiantă [J/cm?] [W/em-] radiantă [J/cm?] [W/em?] 

100 fs 2,0 20-10 50 5,0-10" 

l ps 3,3 3,3:1012 50 5,0-10” 

10 ps 8,0 8,0-10"! 50 5,0-10" 

100 ps 23 2,3-10"! 507 5,0.10'! 

1 ns - - 72 7,2-10" 

10 ns - - 230 2,3-10" 

100 ns - - 730 7,3-10? 


Valorile listate în tabelul 5.50 sunt reprezentate grafic în figura 5.238. Este evident 
faptul că ablația indusă cu plasmă este limitată într-un domeniu îngust al duratei 
impulsului laser, de până la aproximativ 
500 ps. La durate mai lungi ale impul- 
sului laser, expunerea radiantă necesară 
pentru obținerea  străpungerii creşte 
semnificativ, iar energia depozitată în 
BLAD Sate ese EE se plasmă induce efecte mecanice colate- 
` Ablație indusă rale importante. 

"3 cepplasma Efectele care însoțesc fotodistruge- 
rea, respectiv undele de şoc, cavitaţia şi 
formarea jetului de lichid au fost pre- 
zentate pe larg în paragrafele prece- 
dente. Principalele aplicaţii ale acestui 
Fig. 5.238. Diferenţierea ablaţiei induse cu plasmă efect se regăsesc în oftalmologie, în 
de fotodistrugere în funcție de expunerea radiantă principal pentru perforarea capsulei 
aplicată pentru diverse durate ale impulsului laser posterioare. Odată cu dezvoltarea tehnicii 
„(Niemz 1996). laser cu impulsuri ultrascurte (ps şi fs), a 
fost posibilă evaluarea caracteristicilor ablației induse cu plasmă, care provoacă efecte 
secundare mult mai reduse decât fotodistrugerea. Din acest motiv, ablația indusă cu 
plasmă s-a extins şi la alte, specialități medicale. Rezultatele obținute în acest domeniu 
sunt prezentate în paragraful următor. 


10.000 


Fotodistrugere 


Expunerea radiantă de prag (ler 


1) BICU0 4 „47 103000) 0183003. 10 9 NO 
Durata impulsului [s] 


5.6.7.2. Ablaţie indusă cu plasmă 


Ablaţia indusă cu plasmă este mecanismul de ablaţie guvernat de formarea unei 
plasme localizate (Stern 1989, Niemz et al. 1991), În acest caz, procesul de ablație este 
determinat în mai mare măsură de efectul de ionizare decât de efectele mecanice asociate 
formării plasmei, 

Vaporizarea țesutului în volumul plasmei este efectul tisular primar pentru toate dura- 
tele impulsului laser, dar efectele mecanice colaterale variază în funcție de durata impul- 
sului. Străpungerea cu impulsuri de ns prezintă o eficienţă foarte ridicată de depozitare a 
energiei (vezi figura 5,212) şi o rată înaltă de conversie a energiei laser în energie 


Interacții laser — țesut 503 


mecanică (până la 90 %) (vezi $ 5.6.7.1.7). Rezultă deci, că aceste impulsuri sunt adec- 
vate aplicaţiilor în care sunt necesare efecte distructive. Impulsurile ultrascurte (ps şi fs) 
au o energie de prag pentru străpungere mai coborâtă decât impulsurile de ns (expunerea 
radiantă scade cu un factor de = 160 dacă durata impulsului este redusă de la 6 ns la 100 
fs) (Vogel et al. 1998d), o eficiență mai coborâtă de depozitare a energiei (figura 5.212) 
şi o'rată de conversie mai mică în efecte mecanice (figura 5.229). În consecință, vaporiza- 
rea este mai importantă, iar efectele tisulare sunt mai puțin distructive. Impulsurile ultra- 
scurte permit realizarea unor efecte mult mai fine decât cele obținute cu impulsuri de ns. 

Avantajele ablaţiei induse cu plasmă sunt secționarea foarte precisă a țesutului şi 
absenţa efectelor termice secundare nedorite. Ultimul fenomen este rezultatul timpului de 
interacție foarte scurt. În conformitate cu lucrările publicate de Docchio et al. (1988b) şi 
Zysset et al. (1989b), un impuls laser cu durata de 30-40 ps (sau mai scurt) generează o 
microplasmă cu un timp. de viață al luminiscenței mai scurt de 1 ns. Deoarece difuzia 
termică este prea lentă pentru a disipa energia laser pe durata timpului de viață a plasmei, 
energia termică este confinată în zona în care este produsă plasma şi nu intervine o 
interacție termică cu regiunile adiacente ale țesutului. 

Pentru cele mai multe țesuturi biologice, lungimea de absorbție liniară este mult mai 
mare decât cea observată pentru zona de depozitare a energiei cu impulsuri ultrascurte. 
Aceasta arată că absorbţia neliniară domină absorbţia liniară (Feit er al. 1998). În aceste 
condiții, țesutul poate fi tratat ca un dielectric transparent (proprietăţile importante fiind 
energia de ionizare şi timpul de împrăștiere a electronilor), astfel că o singură lungime de 
undă laser poate fi utilizată practic pentru oricare țesut. Din acest motiv, cuarțul şi apa pot 
fi utilizate pentru a reprezenta materialele biologice în studiile fundamentale, fiindcă ele 
sunt materiale bine caracterizate (vezi de exemplu figura 5.204, care prezintă densitatea 
electronică generată în cuarț de un impuls laser ultrascurt). 

Îndepărtarea practică a țesutului necesită o rată înaltă de repetiție a impulsurilor, 
deoarece fiecare impuls îndepărtează numai o cantitate mică de material. De aceea, este 
necesară înțelegerea efectului de încălzire la impulsuri multiple. Calculele efectuate de 
Feit er al. (1998) arată că lângă suprafață, temperatura variază periodic în timp. Mergând 
în profunzimea țesutului, la o adâncime corespunzând lungimii de difuzie termică, mate- 
rialul răspunde mediat temporal la fluxul de căldură de intrare. Materialele cu conductibi- 
litate slabă ating temperaturi mai înalte pentru aceeaşi sarcină termică. În acest caz, 
răcirea prin evaporare poate juca un rol important. Dacă frecvenţa de repetiție a impul- 
surilor se apropie de 1 kHz într-un material cu conductibilitate termică slabă, cum este 
apa de exemplu, are loc o încălzire semnificativă. O răcire mai importantă va interveni 
pentru fascicule laser de dimensiuni mai mici, deoarece difuzia termică devine curând 
tridimensională, i 

Incepând cu 1989 (Stern er al. 1989), mai multe colective de cercetători au investigat 
utilitatea ablaţiei induse cu plasmă pentru impulsuri laser având durata de ps şi fs. Au fost 
utilizate mai multe surse laser, cu emisie în IR, vizibil şi UV şi diferite țesuturi (cornee, 
creier, smalţ dentar, os). Vom prezenta în continuare principalele rezultate ale acestor 
studii, subliniind în special adâncimea de ablaţie şi zona de distrugere adiacentă. 

Bille er al. (1992) au utilizat un laser cu Nd:YLF care emite la 1,053 um impulsuri cu 
durata de 60 ps, Adâncimea de ablaţie pe impuls în stroma corneei este reprezentată în 
figura 5,239 în funcţie de energia impulsului. Cea mai mică adâncime ablată pe impuls a 
fost de 1,3 um, la o energie de prag de 25 uJ, Această valoare corespunde unei rezoluții 
de corectare refractivă de 0,1 dioptri, atunci când se ablează în stromă un disc central cu 
diametrul de 5 mm, În reprezentarea dublu logaritmică din figura 5.239, dependența 
adâncimii de ablaţie în funcţie de energie este liniară (oc Æ°®), în concordanță cu previ- 
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ziunile teoretice. Rugozitatea secționării este mai 
mică de 1 um şi nu se observă efecte termice 

colaterale (de exemplu fotocoagulare). 
pia -—-Niemz (1994) a investigat ablația indusă cu 
| plasmă a smalțului dentar sănătos şi cariat. S-a 
utilizat un laser cu Nd:YLF care generează im- 
pulsuri de 30 ps la lungimea de undă 1,053 um. 
Pentru un impuls laser cu energia de 1 mJ foca- 
lizat într-un spot de 30 um, iradianța în focar 
%9 atinge valori > 10” W/cm?. În consecință, in- 
10 100 tensitatea câmpului electric depăşeşte 10” V/cm, 
Energia pe impuls [pJ] astfel că este inițiată străpungerea optică. Se 
generează o microplasmă, ionizând materialul în 
ga s E . “punctul focal. Absorbția impulsurilor laser suc- 

ablație în funcție de energia impulsului ; a 
laser de ps în stroma umană cesive este mărită puternic de plasmă. Aşadar, 
(Bille et.al. 1992). efectele de interacție sunt localizate în principal 
la suprafaţa țintei. 

În figura 5.240 sunt prezentate curbele de ablație (adâncimea de ablație pe impuls în 
funcție de energia impulsului) pentru smalțul sănătos şi cariat. În cazul smalţului sănătos, 


= 
[=] 


Adâncimea de ablație 
pe impuls [pm] 


1 


Fig. 5.239. Dependența adâncimii de 


IE so plasma este vizibilă la o energie de 200 uJ. Cu 
5 E spotul focal de 30 um, pragul de ablaţie a fost 
T determinat ca fiind 30 J/cm“. Pentru smalțul 
3 30 ‘cariat, generarea plasmei începe la 100 uJ, ceea 
G] ce corespunde unui prag de ablație de 15 J/cm’. 
© 20 Aceste praguri de ablație sunt ceva mai mari în 
g și comparaţie cu alte țesuturi (Niemz er al. 1991). 
Z : In domeniul de energii investigat, ambele curbe 
10 sunt liniare. Pantele dreptelor sunt 1 um/200 uJ 
00 0,2 04 06 0,8 1,0 12 şi respectiv 9 um/200 uJ. Îndepărtarea zonelor 
Energia impulsului îti cariate cu acest laser este deci de aproximativ 

Fig. 5.240. Curbele de ablaţie pentru zece ori mai eficientă. Adâncimea de ablaţie 
smalţul sănătos (cercuri) şi cariat care poate fi realizată pe impuls la energii 
(triunghiuri) pentru impulsuri laser de moderate este mai mică decât cea înregistrată 
30 ps şi un spot focal de 30 um cu laserul Er:YAG (Hibst şi Keller 1989). 
(Niemz 1994). Totuşi, având în vedere frecvența de repetiţie 


ridicată a impulsurilor laserului cu Nd:YLF, eficiența sa este corespunzătoare pentru 
aplicaţiile stomatologice. 

În smalţul sănătos și în cel cariat au fost practicate cratere cu dimensiunile de 1 mm x 
1 mm şi adâncimea de 400 um, Pentru a abla acest volum, a fost necesar un număr total 
de 160 000 impulsuri laser pentru smalţul sănătos şi numai o zecime din acest număr 
pentru smalțul cariat, Aceasta indică din nou că rata de ablaţie a substanţelor deminera- 
lizate este de circa zece ori mai mare decât pentru smalţul sănătos. Conform figurii 5.240, 
la o energie de 1 mJ, adâncimea de ablaţie pe impuls este aproximativ 4 um pentru smal- 
tul sănătos și 40 um pentru smalţul cariat, 

Suprafaţa fundului craterului în smalțul sănătos este ceva mai rugoasă decât suprafața 
smalţului cariat, Acesta nu este un dezavantaj, deoarece suprafețele mai rugoase facili- 
tează adeziunea materialelor care plombează cavitățile în practica dentară. Ambele cavi- 
tăţi au o geometrie foarte precisă, iar marginile sunt netede şi curate. 
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S-a studiat efectul asupra dintelui când 1 000 de impulsuri laser au fost aplicate în 
același loc la frecvenţa de repetiţie de 1 kHz (durata totală de iradiere a fost de 1 s). S-a 
observat o zonă cu substanță topită pe o distanță de 100 um față de centrul de iradiere. De 
asemenea, s-au înregistrat crăpături termice adânci şi lungi la periferie, aranjate radial. 
Aceste rezultate dovedesc că chiar şi impulsurile de ps pot induce distrugeri termice, dacă 
o cantitate mai mare de căldură este generată decât cea difuzată pe unitatea de timp în 
timpul suprapunerii multiple a impulsurilor consecutive. 

Parametrii plasmei produse în aceste condiţii pot fi evaluaţi din caracteristicile liniilor 
spectrale emise. Comparând intensitățile a două linii diferite ale calciului, s-a estimat o 
temperatură medie a plasmei de 5,6 eV. Pentru a evalua densitatea electronică, s-a măsu- 
rat lărgimea spectrală a singletului de calciu de la 422,7 nm (1,5 Å). Folosind temperatura 
plasmei obținută mai sus şi valorile listate ale lărgimilor liniilor de emisie, s-a estimat o 
densitate electronică de aproximativ 101% cm?. 

Rezultatele testelor au arătat că microfisurile induse de laserul cu Nd:YLF nu au 
depăşit 20 um. Această adâncime este comparabilă cu fisurile produse de instalaţiile de 
perforare convenționale. Spre deosebire de ablaţia indusă cu plasmă, ablația termică cu 
laserii Er:YAG şi Ho:Y AG produc fisuri cu unu sau două ordine de mărime mai adânci. 
În aceste fisuri se pot dezvolta cu uşurinţă noi carii. Rezultatele obţinute cu laserul 
Nd:YLF sugerează că efectele undelor de şoc în smalţ sunt neglijabile la energii moderate 
ale impulsului laser. 

Îndepărtarea selectivă a cariilor cu impulsuri ultrascurte este uşurată din două motive. 
Pe de o parte, rata de ablaţie a cariilor este mai mare decât pentru smalțul sănătos, deter- 
minând ca procedura de ablaţie să încetinească dacă întreaga zonă cariată a fost îndepăr- 
tată. Pe de altă parte, emisia luminiscentă a plasmei poate fi analizată spectroscopic în 
timp real. Comparând amplitudinea lungimii de undă de referință cu oricare dintre liniile 
emise de mineralele din smalţ, un sistem automat controlat de calculator poate decide 
dacă zona cariată a fost îndepărtată sau nu. Un astfel de sistem ar putea discrimina de 
asemenea țesuturile moi de cele dure (Kim e al. 1998). 

O serie de studii au fost dedicate ablaţiei induse cu plasmă a creierului. Utilizarea 
laserilor termici nu este întotdeauna potrivită în neurochirurgie, în special când este 
necesară ablaţia foarte precisă a țesutului în zone apropiate de structurile vitale. Ablaţia 
indusă cu plasmă poate răspunde acestei cerințe. Fischer et al. (1994b) au aplicat 
creierului proaspăt de vită impulsuri cu durata de 


E B e materie albă | ] 
35 ps şi lungimea de undă de 1 053 nm emise de 5200 Fo materie cenuşie, „ţi 4 
laserul cu Nd:YLF. Energia impulsurilor a variat i isi | At i 
între 90 uJ şi 550 uJ la o frecvență de repetiție a © T3 i 
impulsurilor de 400 Hz. În figura 5.241 este repre- © 100 dl i j 
zentată dependența adâncimii de ablație în funcție g j 
de expunerea radiantă a impulsului laser. În limita “3 50 i i 
erorilor experimentale, nu s-a observat o diferență $ | Eger iveală 
semnificativă între materia albă și cea cenuşie. 0 50 100 150 
Acest lucru nu este surprinzător, deoarece cea mai Expunerea radiantă [J/em2) 
mare parte a fluxului de fotoni incidenţi este ab- Fig. 5.241. Adâncimea de ablaţie 
sorbită de plasma din faţa eşantionului și nu de în creier în funcţie de expunerea 
țesutul propriu zis, radiantă a impulsurilor de ps 


emise de laserul cu NA YLEF 
(Fischer et al 1994b), 


Pragul de energie a fost evaluat ca fiind 90 HJ, 
corespunzând unei expuneri radiante de aproxima- 
tiv 20 J/cm?, Sub acest prag nu se observă ablaţie, Pragul este comparabil cu măsurătorile 
efectuate pentru alte țesuturi, ca de exemplu pentru cornee, unde pragul pentru stratul 
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epitelial exterior este 6 J/cm?, 20 J/cm? pentru membrana Bowman şi 10 J/cm? pentru 
stromă (Niemz et al. 1991). Pentru impulsuri lungi (8 ns la 532 nm), Stern et al. (1989) 
au măsurat pentru cornee o expunere radiantă de prag de 100 J/cm’. Se observă imediat 
avantajul utilizării impulsurilor laser ultrascurte. 

Pentru a demonstra capacitatea acestui laser în neurochirurgia funcțională, au fost 
realizate leziuni rectangulare adânci, cu suprafața de 0,5 mm x 3 mm. Frecvența de 
repetiție a laserului a fost reglată la 400 Hz, iar viteza de baleiere a fasciculului laser la 
600 um/s. În acest mod, distanța între două impulsuri consecutive a fost de 1,5 um. Volu- 
mul ablat a fost estimat la 1 mm° și a fost realizat într-un timp de două minute. În com- 
parație cu procedurile neurochirurgicale clinice care durează adesea mai multe ore, siste- 
mul laser descris poate servi la 'rezecția tumorilor mici. 

Examinarea histologică a eşantioanelor iradiate a demonstrat calitatea excelentă a 
marginilor țesutului ablat cu plasmă. Țesutul adiacent suprafeţei iradiate nu prezintă vreo 
modificare de natură termică sau mecanică. 

Götz et al. (1996) au extins aceste măsurători pentru cazul în care creierul este imersat 
în mediu lichid (apă şi soluţie salină). Măsurătorile în ambele lichide au arătat o depen- 
dență liniară a adâncimii de ablaţie în funcție de energia impulsului, cu pante diferite de 
la un experiment la altul, indicând dependența puternică de modificările parametrilor 
țesutului, deoarece în fiecare experiment s-au utilizat eşantioane diferite de creier bovin. 

Compararea rezultatelor ablaţiei realizată în lichid față de cea în aer arată o eficiență ceva 
mai coborâtă pentru ablaţia în lichide. Pragul de ablaţie în lichid este ceva mai mare, de 
(29 + 8) J/em?. Ca şi în cazul ablaţiei în aer, craterele produse în mediu lichid prezintă 
margini nete şi sunt lipsite de reziduuri de țesut. 
În continuare se va analiza eficiența 


— ESP] 

5 250 arare So O aey Ig inot ablației indusă cu plasmă pentru impulsuri 
a EA e E a bu laser de fs şi pentru lungimi de undă din 

IIaZ0D vizibil şi ultraviolet. 
3 150 Impulsurile de fs au fost generate de 
o un laser cu Ti:safir şi de un laser cu colo- 
2 100 rant (Loesel er al. 1998) şi s-a studiat rata 
3 de ablaţie în funcţie de diverşi parametri. 
$; 50 Figura 5.242 prezintă rezultatele cantitati- 
; ve ale măsurătorilor de ablație la o singură 
o z Azi mo 2pp trecere, obținute pentru diverse energii ale 
Energio impulsului [pJ] impulsului laser şi frecvențe de repetiție a 


; ; ă Eeg impulsurilor. Cercurile pline reprezintă 

AA Eficiența ae ablație a creierului de datele măsurate cu laserul Ti:safir pentru 
ovină măsurată la o singură trecere a : ; X 

fasciculului laser. Adâncimea de ablație este aia sia Re A 3: ARTENA 


prezentată în funcție de energia impulsului Ea Š $ R 
pentru două sisteme laser diferite, Cercuri indică datele obținute cu impulsuri având 


pline; impulsuri de 140 fs la 100Hzdela aceeaşi durată, dar o frecvenţă de repetiție 
laserul Ti:Safir, emițând la 800 nm (linia mai redusă, de 50 Hz, rezultând o supra- 
întreruptă reprezintă fitarea liniară, cu panta punere spațială mai mică a impulsurilor 
m = 1,5); cercuri goale: același laser cu Ti:Safir laser. Pentru comparație, pătratele pline 
la o frecvenţă de repetiţie a impulsurilor mai corespund datelor obținute cu laserul 
redusă, 50 Hz (linia ine d am naran Uniară Nd:YLF, ce emite impulsuri cu durata de 
cu m = 0,7); pătrate pline: impulsuri de 30 ps 30 ps la frecvenţa de repetiţie de 100 Hz. 
la 100 Hz de la laserul Nd:YLF ce emite la 1 Conform datelor din figura! 5242, it- 


ini tinuă este fitarea liniară cu A s - 
Sanm grie €) (Loesel et al. 1998). pulsurile mai scurte de fs prezintă o efi- 
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ciență de ablaţie semnificativ mai mare decât impulsurile de ps. Panta liniei întrerupte 
pentru impulsurile de fs este de aproximativ 1,5, iar linia continuă, corespunzătoare impul- 
surilor de ps, are o pantă de 0,6. Chiar şi pentru frecvenţe de repetiție a impulsurilor mai 
coborâte cu un factor de 2, adică în jumătate din suprapunerea spațială, impulsurile de fs 
încă ablează o cantitate mai mare de țesut neurologic, față de impulsurile de ps ale laserului 
cu Nd:YLF la frecvență mai ridicată. Panta liniei punctate este aproximativ 0,7, ceea ce 
înseamnă că impulsurile de fs şi 50 Hz au aceeaşi eficiență cu impulsurile de ps şi 100 Hz. 

Lungimile de undă ale laserului Ti:safir de fs (800 nm) şi ale laserului Nd:YLF de ps 
(1 053 nm) diferă cu un factor de aproximativ 1,3. Totuşi, lungimile de undă diferite nu 
pot contribui semnificativ la eficiența de ablație mai ridicată cu impulsuri de fs, deoarece 
interacția se bazează pe efectul de plasmă şi nu pe absorbția liniară. 

Folosind eficiențele măsurate, se poate estima timpul necesar pentru ablaţia unei anu- 
mite cantități de țesut cu diferiți parametri laser. Laserul cu Ti:safir utilizat de autorii 
menționați este capabil să genereze impulsuri de 140 fs cu o energie de 150 uJ şi o frec- 
vență de repetiţie de 1 kHz. Dacă se utilizează un sistem de scanare rapidă, este posibilă 
ablația unui volum de țesut de 1 mm” în aproximativ 67 s. Astăzi sunt disponibile amplifi- 
catoare cu Ti:safir care generează energii de peste 1 mJ la frecvenţe de repetiție de 1 kHz 
(Backus er al. 1995). Extrapolând măsurătorile din figura 5.242 pentru această energie, 
rezultă un timp de ablaţie de 9 s/mm?. 

Calitatea marginii verticale a secționării este excepțională şi comparabilă cu secțio- 
narea mecanică cu bisturiul. Distrugerea termică (coagulare şi carbonizare) şi modifi- 
cările structurale în țesutul adiacent sunt limitate la o zonă mai mică de 5 um. Această 
zonă de distrugere termică este mult mai redusă decât cea produsă cu laserii Nd:Y AG sau 
CO, (100-500 um), în cazul interacţiei fototermice cu țesutul. Aşadar, ablaţia indusă cu 
plasmă a țesuturilor cu impulsuri de fs produce o zonă de distrugere termică cu două 
ordine de mărime mai coborâtă decât laserii cu funcționare în undă continuă sau în 
impulsuri cu durată mare. 

Rezultatele măsurătorilor de prag pen- 
tru ablaţia indusă cu plasmă a creierului 


3 
(=) 


EXPUNEREA RADIANTĂ LA PRAGUL DE ABLAŢIE 


“e PENTRU CREIERUL BOVIN 
bovin sunt sintetizate în figura 5.243, care 2 a Laser. cu colorant (A=630nm) - 
arată expunerea radiantă de prag pentru go | epoca, 
ablaţie în funcție de durata impulsului. 5 (Fischer et ol, 1994) 

Ambele axe au scări logaritmice. Expune- 3 1 

rile radiante de prag au fost calculate uti- o 

lizând valorile măsurate ale energiilor im- 5 

pulsului laser şi a mărimii spotului focal. & 

În plus față de datele obținute cu laserul cu + 

colorant, însemnate cu un pătrat plin, figu- 105 a gT io 
ra conține și expunerea radiantă de prag Durata impulsului [s] 


măsurată cu impulsuri de 35 ps (Fischer et Fi : 
g. 5.243. Expunerea radiantă la pragul de 
al. 1994) (romb gol). Se observă că expu- ablaţie pentru creierul bovin în funcție de 


nerea radiantă de prag scade dacă durata durata impulsului laser (Loesel et al. 1998). 
impulsului laser se micşorează. Dacă 


pentru impulsurile de 35 ps ale laserului cu Nd:YLF este necesară o expunere de prag de 
20 J/em? pentru ablaţie, impulsurile de 100 fs generate de laserul cu colorant necesită o 
expunere radiantă de prag de numai 1,5 J/cm^. 

Linia continuă din figura 5.243 este o fitare a modelului teoretic pentru dependența 
expunerii radiante de prag, pentru străpungerea optică indusă cu laser în funcție de durata 
impulsului, model dezvoltat de Loesel er al. (19968), Conform acestui model, expunerea 
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radiantă de prag pentru străpungere optică, Æp, este legată de durata impulsului laser, T 


conform relației: 
T T 
mE, =9+ hoss že +, (5.397) 
dft 


unde r şi z sunt constantele de timp pentru ciocnire inelastică şi respectiv pentru difuzia 
electronilor liberi, iar 7, este probabilitatea de ionizare a materialului. Presupunând 7, = 1 fs 
şi za = 500 ps şi utilizând valorile măsurate pentru £,, s-a calculat o probabilitate de ioni- 
zare pentru creierul bovin de 9,8 cm?/J. Linia continuă din figura 5.243 este dată de ecua- 
ţia (5.397) cu valorile de mai sus. Se observă concordanța bună dintre previziunile mode- 
lului teoretic şi datele experimentale. 

La durate ale impulsului laser de câteva ps s-a găsit o dependenţă a energiei de prag 
proporțională cu rădăcina pătrată a duratei impulsului. Pentru durate mai mici ale 
impulsului laser, dependența observată este mai slabă. 

Eficiența mai mare a impulsurilor de fs ale laserului cu Ti:safir în comparație cu im- 
pulsurile de ps ale laserului cu Nd:YLF se explică în parte prin pragul scăzut pentru im- 
pulsuri mai scurte. Cu impulsuri laser mai scurte, străpungerea indusă cu laser intervine 
deja la diametre mai mari ale fasciculului laser, înainte ca spotul focal să fie atins. Prin 
urmare volumul plasmei va fi mai mare. Aceasta conduce la volume mai mari ale mate- 
rialului ablat cu un singur impuls şi deci la o eficiență de ablație mai ridicată. 

Expunerea radiantă de prag pentru străpungerea cu impulsuri de fs la suprafața 
țesutului şi rata de ablație la prag (Oraevsky er al. 1996b, Neev et al. 1996c) sunt similare 
cu parametrii caracteristici de ablaţie utilizând impulsurile laserului cu excimer la 193 nm 
(Pettit et al. 1995) şi nu cu mult diferite față de parametrii de ablaţie cu laseri în IR în 
regim declanşat, cu lungimea de undă lângă 3 um (Stern et al. 1988). Aceasta înseamnă 
că ablaţia la suprafața indusă cu plasmă, chiar şi cu impulsuri laser ultrascurte, nu 
prezintă avantaje fundamentale în comparație cu ablația bazată pe absorbția liniară. În 
aparență, ea este de asemenea puțin avantajoasă în comparație cu ablația indusă cu 
plasmă realizată cu impulsuri de ps. Stern er al. (1989), care au investigat ablația corneei 
indusă cu plasmă cu impulsuri având durata cuprinsă între 8 ns şi 65 fs, au găsit că zona 
de ţesut distrus produsă cu impulsuri de 30 ps la 50 uJ a fost atât de mică, încât nu au 
rezultat îmbunătățiri la excizia cu impulsuri mai scurte, chiar şi la energii mult mai 
coborâte. Aşadar, la suprafața țesutului, plasma nu este confinată şi expansiunea ei 
produce efecte distructive minime. 

Situaţia este complet diferită când locul de aplicare a energiei laser se găseşte în 
interiorul țesutului, de exemplu în ochi. Depozitarea localizată şi neinvazivă a energiei în 
interiorul ochiului se poate realiza numai prin absorbția neliniară a radiației laser, care 
penetrează țesutul la iradianțe coborâte. Pragul de ablație mai coborât pentru impulsuri 
laser ultrascurte poate fi un avantaj, deoarece confinarea plasmei conduce la efecte 
mecanice mult mai mari decât la suprafaţă. 

Să urmărim în continuare ablaţia indusă cu plasmă a țesuturilor cu impulsuri de ps din 
vizibil și ultraviolet. Gotz et al, (1995) au utilizat armonicele a doua şi a patra ale 
laserului cu Nd:YLF, la 526 nm şi respectiv 263 nm pentru a abla creierul bovin. Mai 
întâi s-au efectuat experimente cu impulsurile laser din verde la 526 nm. Figura 5.244 
reprezintă adâncimea de ablaţie pentru diferite energii ale impulsului laser. Deşi adânci- 
mile de ablaţie sunt mai mari faţă de A = 1 053 nm (vezi figura 5.241), pragul de ablație 
este mult mai ridicat: (52 + 20) J/cm? (faţă de 20 J/em?). 
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Măsurători similare au fòst efectuate şi cu 
impulsuri laser de ps din UV, la 263 nm. 
Ablaţia țesutului s-a putut realiza cu o energie 
de 12 uJ şi un spot focal de 20 um, adică o 
expunere radiantă de aproximativ 4 J/cm’. Ẹ 
Astfel, pragul de ablație este mai coborât decât 5 
pentru impulsurile de 1 053 nm. Adâncimea de & 
ablație a fost în jur de 100 um. Analiza zonelor g 
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de distrugere ale leziunilor iradiate cu cele trei 
lungimi de undă a arătat că din punct de vedere 
morfologic, calitatea exciziilor este aceeaşi. 
Deşi adâncimile de ablaţie la lungimi de undă 
mai mici sunt mai ridicate, totuşi este de pre- 
ferat să se utilizeze lungimea de undă funda- 
mentală a laserului cu Nd:YLF, la 1 053 nm, 
având în vedere eficiența redusă de conversie 
pentru generarea armonicii a patra. 

În sfârşit, Hu şi Juhasz (1996) au utilizat impulsuri de 25 ps la 211 nm şi 263 nm 
(armonicile a cincea şi a patra ale laserului cu Nd:YLF), la frecvenţa de repetiţie de 
1 kHz, pentru a abla corneea umană şi de iepure. Cele două armonice au fost generate 
simultan, cu energii pe impuls de 60 pJ şi respectiv 73 uJ. Curbele pentru adâncimea de 
ablație a corneei umane în funcție de expunerea radiantă, pentru lungimile de undă de 
211 nm şi 263 nm, sunt prezentate în figura 5.245. Spotul focal a avut un diametru 
măsurat de 60 um, ceea ce determină valori relativ mari ale expunerii radiante, până la 
700 mJ/cm° la 211 nm şi 900 mJ/cm? la 263 nm. Eficiența de ablaţie la 211 nm creşte mai 
repede decât la 263 nm pentru expuneri radiante peste 70 mJ/cm?. 

Pentru a determina pragul de ablaţie şi deci pentru a înregistra curbele de ablație la 
expuneri radiante coborâte, s-au utilizat spoturi focale mai mari, cu diametrul de câteva 
sute de um. Rezultatele pentru impulsurile de 211 nm şi corneea umană sunt reprezentate 
în figura 5.246. Pentru a compara efectul diferitelor diametre ale spotului asupra 
eficienței de ablaţie la 211 nm, în imaginea inserată au fost reprezentate datele combinate 
ale figurilor 5.245 şi 5.246 peio scară i 
dublu logaritmică. Se poate observa că 
grupele de date obținute cu diametre dife- - 
rite ale spotului sunt consistente şi deci se 
poate utiliza un singur parametru, expune- 
rea radiantă, pentru a caracteriza eficiența 
de ablaţie, indiferent de geometria de ira- 
diere utilizată. 

Expunerea radiantă de prag pentru 
ablația laser a fost determinată ca fiind 
3 m)/cm? pentru corneea umană la 211 nm. 
Pragul obținut prin extrapolare concordă 
cu pragul estimat prin observarea energiei 
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Fig. 5.244. Adâncimea de ablaţie în creier 
în funcţie de expunerea radiantă pentru 
impulsurile de ps ale laserului cu Nd:YLF 
dublat în frecvenţă (Götz et al. 1995). 
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Fig. 5,245, Adâncimea de ablaţie pe impuls în 


minime a impulsului necesară pentru a 
induce plasma la suprafaţa corneei. Pentru 
corneea de iepure, expunerea radiantă de 
prag este 2,3 mJ/cm? la 211 nm şi 8 myJ/em” 
la 263 nm. Panta dreptei înregistrată lângă 


funcţie de expunerea radiantă pentru comeea 
umană, la diferite lungimi de undă: A =211 nm 
(pătrate goale) şi A = 263 nm (cercuri pline). 
Diametrul spotului este 2w = 60 um, cu 800 
impulsuri/punet (Hu şi Juhasz 1996). 
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Fig. 5.246. Adâncimea de ablaţie pe impuls în 
funcție de expunerea radiantă în corneea umană 
la 211 nm, cu diferite diametre ale spotului 
focal: 300 um cu 7 200 impulsuri/punct 
(cercuri) şi 520 um cu 12 500 impulsuri/punct 
(triunghiuri). Imaginea inserată: combinarea 
- ratelor de ablaţie din figurile 5.245 şi 5.246 în 
funcție de expunerea radiantă pe o scară dublu 
logaritmică. Dreptele reprezintă fitarea datelor 
pentru acelaşi diametru al spotului, având 
pantele m = 1,47 şi respectiv m = 0,72 


prag, m = 1,47, concordă cu rezultatele 
ablației corneei induse cu plasmă, cu impul- 
suri laser din vizibil şi infraroşu apropiat, 
obținute de alți autori (m = 1,4-2) (Stern et 
al. 1989, Niemz et al. 1991). 

Raportul pragurilor de ablaţie la 263 nm 
şi 211 nm este 3,5. Acesta este apropiat de 
raportul 3,7 măsurat pentru laseri cu 
excimeri având lungimi de undă similare 
(248 nm şi 193 nm), dar la o frecvenţă de 
repetiţie a impulsurilor de 1 Hz. Pe baza 
acestui fapt şi deoarece energia utilizată în 
regimul de ps este cu două ordine de mări- 
me mai mică, este rezonabil să se presupu- 
nă că țesutul se relaxează termic între două 
impulsuri consecutive. 

Mărimea zonei de distrugere colaterală 
variază între 0,1 şi 0,8 um pentru ablaţia la 
211 nm şi între 3 şi 10 um la 263 nm. La- 
melele de colagen la marginea craterului de 
ablaţie sunt secționate fin la 211 nm, pe 
când la 263 nm fibrele de colagen sunt dis- 
truse sever. O creştere similară cu un ordin 


(Hu şi Juhasz 1996). $ : 
de mărime a distrugerilor colaterale a fost 


observată pentru impulsuri de ns, dacă lungimea de undă este crescută de la 193 nm la 
248 nm (Puliafito et al. 1985), sau de la 213 nm la 266 nm (Ren et al. 19903). Diferenţa 
în mărime şi aspectul zonelor de distrugere între ablaţia la 211 nm cu impulsuri de ps şi la 
193 nm sau 213 nm cu impulsuri de ns este neglijabilă. Aceeaşi observaţie se poate. face 
privind zonele de distrugere produse la ablaţia la 263 nm față de cele la 248 nm sau 266 nm. 

Pe baza acestor observaţii pot fi trase două concluzii. În primul rând, distrugerile 
colaterale ale țesutului în UV lângă craterul de ablaţie nu sunt sensibile cu durata 
impulsului în domeniul investigat de 108-10} s şi nici cu energia impulsului. Mărimea 
zonei de distrugere în cornee este determinată în principal de absorbția optică a radiației 
laser la diferite lungimi de undă. Conducţia căldurii de la locul de ablaţie spre țesutul 
înconjurător joacă un rol secundar. Din acest motiv, distrugerile colaterale ale țesutului 
pot fi interpretate pe baza modelului fotoablativ (vezi $ 5.5). În al doilea rând, absorbţia 
corneei variază în moduri diferite în regiunea spectrală investigată. O modificare majoră 
a mărimii zonei de distrugere intervine la micşorarea lungimii de undă de la 248 nm la 
213 nm, adică coeficientul de absorbţie creşte semnificativ între aceste două lungimi de 
undă. Absorbţia corneei rămâne slabă între 266 nm şi 248 nm şi este deosebit de puter- 
nică între 213 nm şi 193 nm, 

Datele experimentale prezentate mai sus confirmă faptul că are loc formarea plasmei 
la ablaţia corneei cu impulsuri laser din UV, iar pragul este determinat de apariţia plas- 
mei, Când expunerea radiantă a laserului se găseşte sub pragul de ablaţie, absorbția linia- 
ră de către cromoforii din matricea corneei este principalul mecanism de absorbție a foto- 
nilor, Odată ce expunerea radiantă se apropie de prag, absorbția de către apă devine din 
ce în ce mai importantă din cauza probabilității mărite a efectelor neliniare şi a altor me- 
canisme. La prag, probabilitatea creării electronilor liberi cu energie mare este suficient 
de ridicată, astfel că este iniţiată ionizarea în avalanşă, urmată de formarea plasmei. 
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Ablaţia radiaţiei laser deasupra pragului se datorează atât plasmei, cât şi cromoforilor, 
iar ablația este determinată de acţiunea plasmei. La expuneri radiante mari, absorbţia 
plasmei poate creşte mai rapid decât absorbția liniară datorită cromoforilor. Diferenţa 
principală în ablaţia de suprafață a corneei cu impulsuri laser foarte scurte în diferite 
domenii spectrale se poate datora faptului că absorbţia radiaţiei UV de către cromofori 
reduce substanţial pragul pentru impulsuri cu durată similară. 

Ablaţia indusă cu plasmă, utilizând impulsuri ultrascurte de picosecunde sau femto- 
secunde, reprezintă o abordare relativ recentă, dar eficientă şi care asigură distrugerea 
minimă a țesutului învecinat. Această procedură este recomandabilă în intervenţiile chi- 
rurgicale de mare precizie sau în apropierea unor centri vitali. 


5.6.7.3; Litotriţie laser 


Depozitele de calciu şi colesterol, care formează de obicei calculi în rinichi, ureter, 
colecist, traiectul comun al bilei şi în glandele salivare din corpul uman produc bolnavilor 
suferință, discomfort şi durere. Calculii biliari se formează prin precipitarea pigmenţilor 
bilei şi a colesterolului, care sunt menținuți în mod normal în soluție de acizii emulsi- 
ficatori ai bilei şi de acizii graşi. Similar, precipitarea sărurilor dizolvate în urină conduce 
la formarea calculilor urinari. 

Calculii sunt clasificați în calculi pigmentați şi calculi de colesterol, pe baza consti- 
tuenților chimici predominanți, bilirubina şi respectiv colesterolul. Ambele tipuri de cal- 
culi sunt constituiți din straturi şi apar laminaţi în secţiune transversală. Calculii pigmen- 
taţi au culoarea brună-neagră, în timp ce calculii de colesterol au culoarea alb-gălbuie. 
Calculii de colesterol sunt în general mai mici şi au o structură mai cristalină decât 
calculii de bilirubină. În secţiune transversală, calculii de colesterol prezintă depozite de 
colesterol cristalin, care cresc în direcție radială de la un miez pigmentat. Calculii biliari 
se pot situa în colecist sau pot bloca traiectul comun al bilei, calea prin care bila circulă 
de la colecist spre duoden. Calculii urinari din ureter pot determina dureri acute, ca şi 
riscul blocării funcţiilor rinichilor. 

În trecut, persoanele suferind de prezența acestor pietre erau supuse intervenţiei chirur- 
gicale pentru îndepărtarea lor. În ultimele două-trei decenii s-au descoperit noi tehnologii, 
care modifică în mod drastic metodele de terapie. Acestea sunt litotriția electrohidraulică 
(electrohydraulic lithotripsy. - EHL), litotriţia ultrasonică (ultrasonic lithotripsy - UL), 
litotriţia cu unde de şoc extracorporală (extracorporeal shock wave lithotripsy - ESWL) şi 
litotriția cu unde de şoc induse cu laser (laser induced shock wave lithotripsy - LISL) 
(Church 1989, Coleman şi Saunders 1993, Dretler 1988, Sass et al. 1991). Toate aceste 
metode noi se bazează pe fragmentarea indusă cu unde de stres, care produce dezintegrarea 
pietrelor. Fragmentele mici care rezultă sunt apoi eliminate spontan din corp prin irigare, 
sau îndepărtate prin alte proceduri. În studiile clinice au fost raportate rate de succes ce 
depăşesc 90 %, cu distrugeri secundare minime (Watson 1990, Dretler 1990). 

Litotriţia cu unde de șoc indusă cu laser a fost propusă mai întâi de Fair (1978) şi 
Watson er al, (1985). Ulterior, a fost realizată litotriția cu; laseri cu Nd:YAG în regim de- 
clanşat (Schmidt-Kloiber er al. 1985), laseri cu coloranți pompați cu lampă flash (Watson 
et al, 1987, Copcoat et al. 1988, Dretler 1990), laseri cu alexandrit în regim declanşat 
(Brinkmann ef al. 1990, Denstedt et al. 1997), laseri cu excimeri cu XeCl (Shi er al. 
1990), laseri cu holmiu (Sterenborg et al, 1990b, Yiu e al, 1996, Goldey er al. 1997, 
Beghuin eż al, 1998) şi oscilatoare parametrice optice (Sinaasappel et al. 1993). À 

Litotriția laser, care se bazează pe producerea unei plasme localizate la suprafața cal- 
culului (Teng eż al. 1986), necesită transmisia radiației laser în interiorul corpului. Pentru 
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ca această procedură să fie minim invazivă, radiaţia laser este transmisă printr-o fibră 
optică, situată într-un cateter cu dimensiuni minim posibile. Dispozitivele de focalizare 
de la capătul fibrei măresc diametrul cateterului şi se distrug cu uşurinţă în timpul proce- 
sului de fragmentare a pietrei, astfel că se impune ca intervenţia chirurgicală să fie reali- 
zată în modul fără contact. De aceea, este preferabil să se utilizeze fibra simplă, în contact 
direct cu piatra sau în imediata apropiere a acesteia. Desigur, distrugerea vârfului fibrei 
nu este dorită nici în acest caz, dar dacă aceasta se întâmplă, continuarea procedurii nu 
este împiedicată. 

Deoarece mărimea spotului la capătul fibrei are un diametru de 200 um sau mai mare, 
este necesară o energie a impulsului laser de 40-70 mJ pentru a depăşi pragul de străpun- 
gere la suprafața pietrei şi a o fragmenta în mod eficient (Thomas et al. 1988). Impulsu- 
rile laser cu durata de ns şi energiile de mai sus sunt dificil de transmis prin fibrele optice, 
deoarece cauzează distrugerea acestora, în special a vârfului fibrei, unde se dezvoltă 
microfisuri datorită impulsului de presiune ca urmare a producerii plasmei. În consecință, 
plasma se formează şi în interiorul fibrei, iar fragmentele rezultate în urma exploziei 
fibrei sunt împrăştiate în țesutul înconjurător (Bruhn er al. 1990, Fleming er al. 1991, 
Strunge et al. 1991). Deoarece formarea plasmei în interiorul fibrei depinde de iradianța 
impulsului laser, probabilitatea de formare poate fi redusă semnificativ, pentru același 
nivel de energie, dacă durata impulsului este prelungită. Un impuls cu durata mai mare nu 
compromite formarea plasmei pe suprafața pietrei care absoarbe liniar, deoarece ea 
depinde de energia aplicată (Teng et al. 19873). Astfel, impulsurile laser cu durata de 
aproximativ 1 us pot fragmenta eficient pietrele, cauzând fibrei distrugeri minime. Marea 
majoritate a aplicaţiilor au fost dezvoltate în jurul acestei durate a impulsului laser, deşi 
litotriţia s-a realizat şi cu impulsuri de ns (Schmidt-Kloiber eż al. 1985, Shi et al. 1990, 
Siano et al. 1996). . 


5.6.7.3.1. Secvența evenimentelor 


Secvența fenomenelor fizice include absorbţia radiaţiei laser şi formarea plasmei pe 
suprafața pietrei, emisia unui impuls de presiune şi generarea unei bule de cavitaţie, ca şi 
în microchirurgia intraoculară (Teng er al. 19873, Lo et al. 1990, Gitomer şi Jones 1991, 
Rink eż al. 1995a, Vogel 1997). Totuşi, detaliile fenomenelor sunt complet diferite. 

Formarea plasmei la nivele de energie rezonabile din punct de vedere clinic necesită 
existența absorbției liniare a pietrei sau a microincluziunilor pigmentate (Berenberg et al. 
1994). Prin urmare, este avantajos să se aleagă o lungime de undă laser la care coefi- 
cientul de absorbție al pietrei este mare, de obicei la lungimi de undă din vizibil şi UV 
(Watson et al. 1987, Nishioka et al. 1987b, Thomas et al. 1988). Plasma se formează 
când un număr suficient de electroni liberi este produs prin încălzirea țintei, pentru a spri- 
jini ionizarea în avalanșă. Lângă prag, aceasta se întâmplă numai la sfârşitul impulsului: 
laser, dar dacă pragul este depăşit cu mult, plasma poate apărea chiar la începutul impul- 
sului (Teng et al, 1987a). Aceasta conduce la un domeniu extins de energie în care are loc 
cuplarea energiei laser în plasmă și astfel transformarea ei în energie mecanică. După 
iniţierea plasmei, mecanismul de bremsstrahlung invers determină absorbția suplimentară 
a radiaţiei laser de către plasmă, care ecranează acum suprafaţa solidă. ; 

După vârful impulsului laser, plasma se relaxează pe aceeaşi scară de timp ca şi 
impulsul laser, Într-un experiment în care au fost iradiați calculii biliari cu un laser cu 
colorant pompat cu lampă flash (4 = 0,4-0,7 um, 7, = 0,8/360 us, Æ = 1,5/0,1 J), s-a 
înregistrat emisia de bandă largă cu rezoluție temporală (0,35-0,45 um) de la plasma 
produsă cu laser (Teng et al. 1987a). Energia laser a fost transmisă printr-o fibră optică 
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cu diametrul miezului de 300 um. S-au obţinut informaţii asupra momentului inițierii 
plasmei şi asupra duratei luminiscenţei plasmei. S-a observat că există o întârziere între 
începutul impulsului laser şi iniţierea emisiei de lumină. Energia depozitată în acest timp, 
care reprezintă energia de prag pentru străpungere, este în mare parte independentă de 
durata impulsului laser. Expunerile radiante de prag pentru impulsurile de 0,8 us variază 
între 4 şi 12 J/cm;, corespunzând unor energii între 2,8 şi 8,5 mJ. S-a remarcat că odată 
ce a intervenit inițierea plasmei şi s-a atins emisia de vârf, luminiscenţa se relaxează pe o 
scară de timp ceva mai lungă decât impulsul laser. 

Spectrul de emisie conţine un spectru continuu larg, cu linii spectrale suprapuse apar- 
ținând calciului neutru şi simplu ionizat. După un timp de la sfârşitul impulsului laser, 
spectrul continuu dispare, luând loc un spectru bogat în linii. Analiza spectrelor a dat o 
densitate electronică a plasmei de 10! cm”, în concordanță cu modelarea folosind codul 
hidrodinamic unidimensional (Gitomer er al. 1989). Estimările temperaturii electronice 
din analiza spectrală au dat valori de aproximativ 15 000 K (Gitomer şi Jones 1991). 

Creşterea rapidă a temperaturii în plasmă provoacă o presiune ridicată, presiunea de 
vârf fiind limitată de expansiunea plasmei pe durata impulsului laser. Confinarea plasmei 
de către lichidul înconjurător şi de vârful fibrei este importantă pentru a permite dezvol- 
tarea unor presiuni suficient de înalte care să fragmenteze piatra. În prezența lichidului de 
confinare, presiunea de vârf este de aproximativ. 10 ori mai mare decât la formarea plasmei 
în aer (Teng et al. 1987b). Presiunea de vârf ajunge la 250 MPa la o durată a impulsului de 
1,5 us, o energie a impulsului de 100 mJ şi un diametru al fibrei de 400 um (Vogel 1997). 
Datorită duratei relativ mari a impulsului laser, impulsul de presiune are un timp de creştere 
şi o durată de câteva sute de ns, fără a se dezvolta o undă de şoc (Rink et al. 1995a). 

După sfârşitul impulsului laser, plasma se expandează rapid şi se răceşte. Evoluţia 
bulei de cavitaţie care ia naştere în mediu lichid a fost studiată cu tehnica laser sondă-pro- 
bă şi prin fotografie flash (Teng et al. 1987b, Teng et al. 1987a). Bula de cavitaţie creşte, 
atinge o dimensiune maximă şi apoi suferă colapsul. Cu razele maxime rg max de 0,3 şi 
0,42 cm pentru expunerile radiante de 21 şi respectiv 90 J/cm?, relaţia de propor- 
ționalitate (5.357) între raza bulei şi rădăcina cubică a energiei este respectată. 

Impulsul de presiune de la colapsul bulei de cavitaţie este mai scurt, dar poate avea o 
amplitudine mai mare decât la străpungerea optică cu impulsuri de us (Rink et al. 1995a). 
Într-o experiență cu un model plat de piatră sau o ţintă din alamă plasate în lichid, 
amplitudinea de vârf a impulsului de presiune generat la colapsul bulei a fost de aproxi- 
mativ 750 MPa după un impuls de 100 mJ, iar conținutul de energie al impulsului generat 
la colapsul bulei (1,4 mJ) a fost mai mare decât cea a impulsului la străpunsere (0,6 mJ) 
(Vogel 1997). O fibră optică utilizată ca obiect de testare a fost fragmentată în timpul 
colapsului bulei, dar nu şi cu impulsul de presiune de la străpungerea optică (Rink et al. 
1995a), Pe baza acestor observaţii se poate trage concluzia că implozia bulelor de cavi- 
tație este principalul mecanism de fragmentare în litotriţia laser cu impulsuri de us. 

Rink et al. (1992a) au utilizat un laser cu colorant (4 = 596 nm, 7, = 2,5 us, D/= 200 um, 
E < 180 mJ, f, s 10 Hz) pentru a măsura impulsurile de presiune care intervin la frag- 
mentarea calculilor. Semnalul de presiune prezintă trei impulsuri de presiune. Primul, ob- 
servat ca o întârziere de 3,9 us, este asociat cu expansiunea plasmei. Al doilea impuls 
rezultă din primul colaps al bulei de cavitaţie, la o întârziere de 870 us. Aceasta întârziere 
este legată de mărimea maximă pe care o poate atinge bula de cavitație. Cel de-al treilea 
impuls corespunde celui de-al doilea colaps al bulei, după revenirea acesteia şi are loc 
după 1,3 ms de la impulsul laser. Cel mai puternic semnal acustic este indus de colapsul 
bulei de cavitaţie. Presiunea maximă măsurată la primul colaps al bulei de cavitaţie este 
de până la cinci ori mai mare decât cel corespunzător expansiunii plasmei. Mai mult, 
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durata impulsului de presiune este mai mică la colapsul bulei (360 ns) decât cea a 
impulsului inițial (2,5 us). Cel de-al treilea impuls de presiune, indus de cel de-al doilea 
colaps, are aceeaşi amplitudine ca şi impulsul generat de expansiunea plasmei. 

La impulsuri cu durata de 100 ns, secvența celor trei impulsuri de presiune este aproxi- 
mativ aceeaşi (88 bari la 2,65 us; 153 bari la 509 us; 37 bari la 747 us). Totuşi, durata şi 
timpul de creştere ale impulsului de presiune indus de expansiunea plasmei (440 ns/150 ns) 
sunt similare cu cele de la colapsul bulei (380 ns/170 ns) (Rink et al. 1992b). În cazul 
impulsurilor de 100 ns, amplitudinea ridicată a primului impuls de presiune şi timpul 
scurt de creştere al impulsului laser face posibilă fragmentarea țintei chiar cu primul 
impuls de presiune. Cel de-al doilea' impuls de presiune, având o amplitudine mai mare, 
va desăvârşi procesul de fragmentare. 

Până în prezent nu a fost investigat modul în care dinamica bulei se modifică în cazul 
când bula de cavitație este generată într-un tub ca ureterul sau traiectul biliar. Presiunea 
dezvoltată în timpul colapsului bulei lângă frontierele solide depinde foarte puternic de 
geometria frontierei (Vogel şi Lauterborn 1988a). Ea este maximă pentru colapsul unei 
bule emisferice pe o suprafață plană şi poate scădea considerabil în condiţiile clinice în 
care această simetrie nu este respectată. 


5.6.7.3.2. Efectele plasmei asupra calculilor 


Acţiunea impulsurilor de presiune asupra țesutului elastic şi a pietrelor friabile este 
complet diferită. Impulsurile de presiune nu afectează țesutul până când presiunea de vârf 
nu depăşeşte o valoare de aproximativ 1 Kbar, iar impulsurile nu prezintă un timp de creş- 
tere foarte scurt sau o undă de șoc (Doukas er al. 1993). Totuşi, ele pot fragmenta pie- 
trele, deoarece într-un material friabil o deplasare extrem de mică va conduce la formarea 
de crăpături. Selectivitatea acțiunii undelor de şoc asupra materialelor friabile constituie 
esenţa litotriției laser. 

Calculii intracorporali sunt de obicei conglomerate de componente cristaline şi orga- 
nice, cu spaţii goale. Ele sunt neomogene din punct de vedere acustic, cu multe zone 
având impedanţe acustice diferite. Ori de câte ori un impuls de presiune ce provine de la 
o zonă cu impedanță mare se propagă într-o zonă cu impedanță mai mică, unda de pre- 
siune este reflectată ca o undă de stres de extensie (vezi $ 5.6.2). Aceste unde au un po- 
tenţial distructiv mai mare, deoarece calculii sunt de aproximativ cinci ori mai sensibili la 
undele de extensie decât la undele de compresie (Vogel 1997). Cuplarea extrem de l0- 
calizată a impulsului de presiune în calcul şi neomogenitatea propagării undei de presiune 
pot conduce în plus la forțe de forfecare. Stresul de extensie şi forțele de forfecare vor 
produce crăpături, vor amplifica fisurile preexistente şi în final vor determina fracturarea 
calculului. Deoarece formarea crăpăturilor necesită un oarecare timp, acestea ating di- 
mensiuni mai mari după impulsurile de us faţă de impulsurile de ns, caz în care impul- 
surile de presiune sunt mult mai scurte. 

Prin urmare, fragmente de pietre sunt mai mari după iradierea cu impulsuri de us față 
de cele produse cu impulsuri de ns (Rink er al. 1995a), fiind necesar un număr mai mare 
de impulsuri pentru a fragmenta o piatră, Crearea de fragmente foarte mici, care necesită 
o cantitate mare de energie acustică, nu este în mod obligatoriu necesară pentru elimi- 
narea fragmentelor. Așadar, impulsurile de us constituie un mijloc eficient pentru litotri- 
ţia laser, Impulsurile cu durata mai mare de | us sunt dezavantajoase, deoarece presiunea 


dezvoltată în timpul formării plasmei şi cuplarea energiei în bula de cavitaţie se micşo- 


rează, conducând la o eficiență diminuată în fragmentarea pietrelor (Nishioka et al. 
1987b, Bhatta şi Nishioka 1989), 
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Câteva studii au fost dedicate cuantificării efectelor de fragmentare realizare cu laseri 
cu coloranți (Nishioka er al. 1987a, Watson er al. 1987, Bhatta şi Nishioka 1989). Pragul 
de fragmentare, definit ca energia minimă necesară pentru distrugerea vizibilă a 
suprafeţei pietrei, a fost măsurat pentru calculii renali şi pentru calculii biliari. Calculii 
biliari prezintă un prag de fragmentare uniform mai coborât decât toate celelalte tipuri de 
calculi renali. Utilizând impulsuri laser cu lungimea de undă 504 nm şi durata 1 us şi o fibră 
optică cu diametrul de 200 um, Bhatta şi Nishioka (1989) au măsurat un prag de 3,9 mJ 
pentru calculii biliari şi 4,5-41 mJ pentru fragmentarea calculilor renali. Impulsuri cu 
durata mai mare (8 us) au un prag ceva mai ridicat. Watson et al. (1987) au arătat că în 
cazul calculilor renali, pragul creşte cu lungimea de undă şi cu diametrul fibrei. 

Rata de fragmentare, definită ca masa îndepărtată din calcul cu un impuls laser a fost 
determinată pentru calculii renali şi calculii biliari. În general, s-a găsit că pentru pietrele 
imersate în apă sau soluție salină, impulsurile laser cu energie mai mare produc rate mai - 
înalte de fragmentare şi fragmente mai mari. Rata de fragmentare se micşorează dacă 
durata impulsului laser este mai mare. Bhatta şi Nishioka. (1989) au măsurat o rată de 
1,1 mg/impuls pentru un calcul urinar de tip struvit, la o energie de 50 mJ pe impuls 
(4 = 504 nm, = l us, Dp= 200 um). La aceeaşi lungime de undă şi energie a impulsului 
laser, Watson et al. (1987) au determinat o rată de 0,035 mg/impuls pentru un calcul din 
oxalat de calciu (7, = 1,5 us. D= 600 um). Această diferență în rata de fragmentare se 
poate datora expunerii radiante mai ridicate sau variațiilor mari ale proprietăților de 
material ale calculilor renali. 

Pe baza celor de mai sus se poate explica mecanismul de interacție radiație laser-cal- 
cul. Laserul interacționează cu suprafața opacă a pietrei, producând un strat încălzit 
subțire şi localizat. Încălzirea continuând, are loc vaporizarea, generarea de electroni 
liberi şi formarea plasmei. În paralel, poate avea loc desorbţia materialului de la suprafața 
pietrei, urmată de încălzire şi crearea de electroni liberi în materialul desorbit. Plasma 
continuă să absoarbă radiaţia laser, probabil prin mecanismul de bremsstrahlung invers. 
Ulterior, plasma se expandează fie liber (în aer), fie constrânsă mecanic (în apă) şi 
creează o presiune asupra suprafeței pietrei. Dovada acestei presiuni s-a găsit experimen- 
tal prin reculul rapid al fibrei optice pe durata a câtorva us (Teng et al. 1987b). Presiunea 
induce unde acustice puternice (unde de stres) în materialul țintă. Acestea sunt inițial 
unde de stres de compresie. La reflexia pe neomogenităţile interne ale pietrei sau la inter- 
fața piatră-aer sau piatră-apă, aceste unde devin unde de stres de extensie, cu amplitudine 
suficient de mare ca să fragmenteze piatra. De asemenea, unda de stres de fragmentare se 
poate propaga prin materialul poros al pietrei, îndepărtând cel mai eficient materialul 
când energia impulsului laser tocmai a depăşit pragul de fragmentare, 

Studiind litotriţia cu laserii Nd:YAG în regim declanşat (12 ns), cu laserii cu colorant 
(2,5 us) şi cu laserii cu alexandrit în regim declanşat (150-180 ns; 350-450 ns), Rink er 
al. (1995a) au demonstrat că mecanismul de litotriție laser diferă în funcţie de durata 
impulsului laser. Relaţia între timpii de viață măsuraţi ai bulelor de cavitație şi energia 
laser de intrare subliniază diferența mare în procesul de cuplare a energiei pentru impul- 
surile laser de ns şi us. 

Măsurătorile cu impulsurile laserului Nd:YAG de 12 ns arată timpi de viață propor- 
ționali cu rădăcina cubică a energiei laser pentru bulele sferice şi emisferice. Aceasta 
arată similaritatea puternică a proceselor de interacţie induse cu laseri de ps şi ns. Din 
contră, pentru impulsuri mai lungi de câteva sute de ns, are loc un nou mecanism de 
interacție, care conduce la un transfer mai puternic al energiei laser în energia bulei. 
Aceasta conduce la o altă relaţie între timpul de viaţă al bulei şi energia fasciculului laser 
pentru impulsuri de us, În acest caz, timpul de viaţă al bulei este proporțional cu rădăcina 
pătrată a energiei impulsului laser, 
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Aşadar, pentru impulsuri de ns, Æ, œ E iar pentru impulsuri de us, Ep © Ef”. Pentru 
energii laser mai mici de 25 mJ, energia bulei este comparabilă pentru impulsurile de us 
şi ns. În schimb, dacă energia laser este mai mare de 100 mJ, conţinutul de energie al 
bulei este cu 120 % mai mare pentru impulsurile de us față de impulsurile de ns. Aceste 
observații au permis înțelegerea proceselor specifice de fragmentare observate clinic 
pentru cele trei sisteme laser utilizate în litotriția laser. 

În cazul litotriţiei cu laserul cu colorant, fragmentarea se datorează colapsului bulelor 
de cavitație. Acesta este motivul pentru care o cantitate relativ mare de energie laser, între 
60 şi 100 mJ, este utilizată clinic. În acest domeniu are loc un transfer energetic foarte 
eficient către bule şi se poate profita de avantajul dependenței Ef”. Mărimea relativ mare 
a fragmentelor (1-4 mm) se datorează zonei extinse a impactului colapsului asupra 
pietrei. Deoarece bulele sunt atrase de suprafețele solide, bula indusă va acţiona în 
general asupra pietrei, astfel că distrugerea majoră va avea loc numai la locul de colaps 
pe suprafața pietrei. 

Litotriţia cu impulsuri de ns generate de laserul cu Nd:YAG în regim declanşat are loc 
prin inducerea fragmentării de stresul intens şi localizat, lansat de impulsul laser scurt (cu 
timp de creştere rapid), ca răspuns al expansiunii plasmei. Pentru a proteja capătul fibrei 
de distrugere, este necesar să se evite energiile mari (valorile tipice sunt 25-40 mJ) şi să 
se utilizeze fibre cu diametrul mare (600 um cu cuplor optomecanic) (Thomas et al. 

1988). La aceste energii nu sunt probabile efecte de cavitaţie puternice şi cea mai mare 
parte a distrugerii pietrei se datorează expansiunii plasmei. 

Laserii cu alexandrit în regim declanşat au o durată a impulsului cuprinsă între 150 şi 
450 ns, iar energia laser este transmisă printr-o fibră cu diametrul miezului de 200-300 um. 
Nivelele de energie utilizate clinic variază între 50 şi 80 mJ. În aceste condiții, expansiu- 
nea plasmei este suficient de puternică, ca să determine distrugerea observată a capătului 
fibrei (Simmons. şi Koschmann 1992). Totuşi, dimensiunile mai mari ale bulelor de 
cavitație observate la aceste durate ale impulsurilor laser conduc la o fragmentare efi- 
cientă a calculilor. 


5.6.7.3.3. Laseri pentru litotriţie 


În prezent, în litotriția laser se utilizează cinci sisteme laser, care diferă în ceea ce 
priveşte lungimea de undă, nivelele de energie utilizate şi duratele impulsurilor emise. 
Radiația acestor laseri este transmisă prin fibre optice având diametrul cuprins între 200 
şi 600 um. Principalele caracteristici ale laserilor utilizaţi în litotriţie sunt sintetizate în 
tabelul 5.51. 


Tabelul 5,51. Sisteme laser pentru litotriţia laser 


Caracteristici Laser cu Laser cu Laser cu Lasercu Laser cu XeCI 
Nd:YAG în colorant alexandritîn Ho:YAG 
regim pompat cu regim 
declanşat flash declanşat 

Lungime de undă 1064 nm 504/590 nm 750 nm 2,1 um 308 nm 
Energie pe impuls (40-80)mJ (50-120)mJ (50-100) mJ (1-2,5) J 30 ml 
Durata impulsului (10-20) ns (0,5-3) us (150-800) ns (250-620) us 130 ns 
Iradianță: 


-Dp=200um 16 GW/em 100 MW/om2 300 MW/em2 10 MW/em 700 MW/em? 
D.=600um  2GW/em?___10MW/em! 30 MW/om? 1 MW/em___70MW/em 
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Cu laserii cu colorant şi alexandrit este posibil ca impulsurile laser să fie transmise 
prin fibre cu diametrul miezului de 200 um și să se obțină formarea plasmei la suprafața 
sau în interiorul pietrei. Controlul endoscopic este necesar pentru a evita ca fibra să fie 
plasată în contact cu piatra şi să fie distrusă. Pentru laserul cu Nd:YAG se pot utiliza 
numai fibrele mai groase (diametrul miezului de 600 um), pentru a nu depăşi pragul de 
distrugere (2-5 GW/cm?). Pentru a induce o undă de şoc cu o fibră având diametrul de 
600 um, este necesar de obicei un sistem de focalizare. Cel mai simplu sistem este un 
vârf sferic al fibrei optice. Au fost utilizate de asemenea sisteme de lentile mici la capătul 
fibrei (Frank et al. 1990). 

O altă posibilitate de a obţine străpungerea optică este de a micşora pragul de ioni- 
zare. Pentru aceasta, se plasează o ţintă metalică în fasciculul laser. Densitatea electronică 
mare conduce la formarea plasmei (Frank 1989), iar expansiunea plasmei induce o undă 
de şoc în lichidul care înconjoară piatra. Acest efect este independent de natura pietrei. 

Procesul de fragmentare a calculilor cu laserul Ho:YAG diferă substanţial de cele 
întâlnite la litotriția cu celelalte tipuri de laseri (Beghuin er al. 1998b). Aceasta este 
consecința directă a duratei foarte mari a impulsului laserului cu Ho:YAG în comparaţie 
cu celelalte sisteme laser. Îndepărtarea fragmentelor cu laserul Ho:YAG rezultă ca ur- 
mare a unui proces indus termic, dominat de vaporizarea explozivă a apei interstiţiale şi 
de producerea de gaze care nu se condensează. Chiar dacă se formează bulele de cavi- 
tație, nu a fost evidențiată vreo contribuţie semnificativă a impulsurilor acustice la pro- 

cesul de fragmentare. 

Shi er al. (1990) au reuşit fragmentarea calculilor biliari cu laserul cu excimer XeCl 
(7 = 130 ns). Eficienţa de fragmentare pentru calculii biliari variază între 5,4 şi 93 ug/mJ 
pentru calculii pigmentaţi şi între 3,7 şi 5,4 ug/mJ pentru calculii de colesterol. Utilizarea 
unei expuneri radiante de 8 J/cm? prin intermediul unei fibre de 600 um a condus la o 
eficiență de fragmentare similară cu cea obținută când se aplică o expunere radiantă de 
11 J/cm? printr-o fibră de 300 um, care este cu 40 % mai mică decât cea obținută la trans- 
misia expunerii radiante de 11 J/cm? prin fibra de 600 um. Aceasta sugerează că micşo- 
rarea expunerii radiante laser şi reducerea ariei iradiate determină un efect similar asupra 
degradării eficienţei de fragmentare pentru calculii biliari. 


5.6.7.3.4. Aplicaţii clinice 


Litotriţia laser este utilizată în principal pentru fragmentarea calculilor urinari şi a 
calculilor biliari. În prezent, cel mai utilizat laser este laserul cu colorant pompat cu 
lampă flash, ce emite impulsuri cu energie până la 150 mJ, durata 1-2 us şi lungimea de 
undă 504 nm (cumarină) sau 590 nm (rodamină 6G). Ea este în competiţie cu litotriția cu 
unde de şoc extracorporală (ESWL), care de obicei este prima metodă la care se apelează, 
deoarece este mai puțin invazivă decât litotriția laser. Totuşi, în situații în care ureterul 
conţine o linie de calculi urinari (“steinstrasse”), litotriţia laser este avantajoasă (Watson 
et al, 1987, Copeoat er al, 1988, Dretler 1988, Bhatta şi Dretler 1989). Calculii biliari 
sunt adesea fragmentaţi prin ESWL sau îndepărtați odată cu bila cu ajutorul colecistec- 
tomiei laparoscopice, dar pentru calculii reţinuţi în traiectul comun al bilei, litotriția laser 
este o metodă adecvată (Nishioka ef al. 19878), Litotriţia laser a fost aplicată cu succes 
pentru fragmentarea calculilor salivari (Sterenborg er al. 1990b), 

Un studiu comparat privind rata de fragmentare obținută cu mai multe sisteme laser a 
fost realizat de Maghraby et al, (1990). Au fost utilizate următoarele sisteme laser: 

a) un laser cu colorant pompat cu lampă flash, care emite la 590 nm impulsuri cu 
durata de 2 us. Ratele de fragmentare au fost măsurate pentru fibre de 200 şi 300 um şi 
energii ale impulsurilor de 40, 60 şi 80 mJ, măsurate la capătul fibrei; 
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b) un laser cu Nd:YAG în regim declanșat, care emite impulsuri de 8-12 ns la 1 064 nm, 
Ratele de fragmentare au fost măsurate la o energie a impulsului laser de 40 mJ. Energia 
a fost transmisă prin două sisteme diferite: primul constă dintr-o fibră de 600 um, cu 

vârful polizat sferic, iar cel de-al doi- 


2000 $ Oxalat de calciu lea a utilizat tot o fibră de 600 um, 
montată cu un cuplor optomecanic, 
cu lichid de irigare în jurul fibrei şi 

—- Fioră 30 um cuplorului, la o rată de 30 ml/min; 
“a 1500 c) un laser cu alexandrit care emi- 
2 te la 750 nm. Pentru a realiza frag- 
E ie hai e Să mentarea calculilor, durata impulsu- 
E REY Sa lui (iniţială de 150 ns) a fost lungită 
a 1000 E E menit activ, astfel că se pot obține durate de 
= Asia] până la câteva us. Măsurătorile au fost 
= efectuate cu impulsuri de 750 ns la o 


a Oxalat de calciu energie de 30 m], transmise prinio 
E Nut fibră de 200 um cu vârful netratat. 
il Frecvența de repetiţie a fost fixată 


©% 

m la 5 Hz pentru toate cele trei sisteme 
laser. Fiecare piatră a-fost imersată în 
soluție salină şi fiecare piatră a primit 

40 60 80 1 000 de impulsuri. Rata de fragmen- 
Energia pe impuls- [mJ/impuls] tare a fost calculată scăzând din greu- 


tatea inițială a pietrei greutatea răma- 


Fig. 5.247. Rata de fra t tru 1 l f 
ie age rata a ea CU, Eul să şi toate fragmentele ce depăşesc 


cu colorant în funcție de energia impulsului, otita 
pentru fibra optică de 300 um (linii întrerupte) 3 umila diametru. 3 

şi fibra optică de 200 um (linii continue) Figura 5.247 prezintă rata medie 

(Maghraby er al.1990). de ablaţie (fragmentare) obţinută cu 

laserul cu colorant utilizând ambele 

fibre de 200 şi 300 um pentru diferite nivele de energie. Efectul laserului cu colorant a 

fost influențat mult de culoarea pietrei. Cele mai coborâte rate de fragmentare au fost 

înregistrate pentru acidul uric şi pietrele de struvit colorate în alb. O rată de fragmentare 
semnificativ mai mare a fost măsurată în cazul pietrelor de struvit colorate mai întunecat. 

Ratele de fragmentare sunt direct proporţionale cu energia. Creşterea ratei de frag- 
mentare cu energia a fost mai mare pentru fibra de 300 um față de cea de 200 üm, dar 
rămâne relativ mică pentru ambele fibre în cazul unor pietre mai dificil de fragmentat (de 
exemplu oxalatul de calciu monohidrat, acidul uric şi struvitul pal). În plus, la nivele mari 
de energie, proporţia fragmentelor care depăşesc 3 mm în diametru tinde să crească, 
contribuind astfel la rata de fragmentare mai scăzută. În general, fibra de 200 um a 
asigurat o rată de fragmentare mai mare decât cea obținută cu fibra de 300 um. Diferența 
a fost mai marcantă la nivele coborâte de energie. 

Din rezultatele prezentate în figura 5.247 se pot defini condiţiile optime de frag- 
mentare a calculilor cu laserul cu colorant, Cei mai mulți calculi pot fi ftaamentați la energii 
ale impulsului laser în jur de 60 mJ, transmise printr-o fibră cu diametrul de 200 um. La 
energii mai coborâte, fibra de 300 um este mai puţin eficientă, În condiţiile folosirii 
nivelelor înalte de energie, este recomandabilă folosirea fibrei de 300 um, deoarece nu se 
remarcă o diferență notabilă a ratelor de fragmentare cu cele două fibre la energii mari, 
iar densitatea de energie este mai coborâtă pentru fibra de 300 um. 
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Figura 5.248 arată că pentru nivele comparabile de energie, atât laserul cu alexandrit, 
cât şi laserul cu colorant asigură rate mai mari de fragmentare în comparaţie cu laserul cu 
Nd:YAG, excepție făcând calculii pali. 
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Fig. 5.248. Compararea ratei de fragmentare pentru trei sisteme laser şi 
diferiți calculi (Maghraby et al. 1990). 


Deşi compararea ratelor de fragmentare în cazul litotriției laser cu cele obținute prin 
litotriție ultrasonică (UL) sau prin litotriție electrohidraulică (EHL) nu poate fi făcută cu 
o precizie ridicată, totuşi evaluarea ratelor de fragmentare realizate de cele trei metode 
oferă o imagine a eficienței fragmentării. Aceste comparații sunt făcute în figurile 5.249 
şi 5.250. EHL rămâne cea mai eficientă şi cea mai rapidă metodă de fragmentare a 
calculilor. Totuşi, limitările sale şi efectele colaterale nefavorabile sunt bine cunoscute. 
UL, în ciuda limitărilor sale pentru folosirea intraureterală, este recomandată ca o metodă 
eficientă şi sigură pentru fragmentarea calculilor urinari. 


UL:probă de 1,9mm 
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Fig. 5.249. Compararea litotriţiei laser (LISL) cu litotriţia 
ultrasonică (UL). Caracteristicile laserilor sunt identice cu cele din 
figura 5.248 (Maghraby et al. 1990). 


Principala sursă de distrugeri colaterale ale țesutului este poziționarea greşită a fibrei 
optice şi formarea plasmei pe țesut în loc de suprafaţa pietrei, având adesea drept 
consecință hemoragia (Thomas ef al. 1988). Distrugerea țesutului poate avea loc şi 
datorită expansiunii bulei de cavitaţie, care, la energii foarte mari ale impulsului laser, 
poate chiar rupe ureterul sau traiectul comun al bilei. Un alt mecanism potenţial de 
distrugere este interacția între bulele de gaz reziduale şi impulsurile de presiune produse 


de impulsurile laser ulterioare. O limită superioară a energiei impulsurilor laser de us 
utilizate clinic este în jur de 150 mJ. 
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O metodă de a minimiza riscul distrugerilor colaterale ale țesutului în litotriţia laser 
este de a căuta o lungime de undă care să fie absorbită puternic de piatră şi absorbită 
numai slab de către țesut sau sânge. Lungimile de undă mai mari de 650 nm, unde 
absorbția sângelui este minimă, sunt din nefericire absorbite slab de cele mai multe pietre 
(Thomas et al. 1988). De aceea, Watson (1987) a ales lungimea de undă 504 nm pentru 
litotriţie. Deşi absorbția sângelui prezintă un minim relativ la această lungime de undă, 
coeficientul de absorbție este încă destul de mare. La valorile energiilor folosite pentru 
fragmentare, distrugerea țesutului nu poate fi evitată, când țesutul este iradiat direct cu 
impulsurile laser. O cale de a evita accesul endoscopic este discriminarea în timp real 
între piatră şi țesut la capătul fibrei, descrisă mai întâi de Engelhardt ef al. (1988) şi apoi 
de Rosen et al. (1993). 
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Fig. 5.250. Compararea litotriţiei laser (LISL) cu litotriția 
electrohidraulică (EHL). Caracteristicile laserilor sunt identice cu 
cele din figura 5.248 (Maghraby et al. 1990). 


Semnalul de fluorescență în prima parte a impulsului laser înainte de formarea 
plasmei este mult mai puternic pe o piatră decât pe țesut, în special când vârful fibrei este 
apropiat de piatră. Emisia laser este întreruptă înainte de formarea plasmei, dacă semnalul 
de fluorescentă nu depăşeşte un anumit prag. În acest fel, distrugerea țesutului este evitată 
chiar dacă fibra se găseşte în contact direct cu țesutul. Această tehnică a fost aplicată cu 
succes în practică. Alte tehnici de reacţie, legate de diferențele semnalelor acustice sau 
ale spectrelor plasmei la iradierea calculului sau a țesutului (Bhatta er al. 1989b) au 
dezavantajul că ele recunosc țesutul numai după ce s-a produs distrugerea cu cel puţin un 
impuls laser. 

Ar fi de dorit să se înlocuiască laserul cu colorant în impulsuri cu un laser cu corp 
solid mai compact şi mai fiabil, cu durata de aproximativ 1 us. Un candidat corespunză- 
tor este laserul cu alexandrit, deoarece impulsurile normale în regim declanşat de la acest 
laser au o durată de 100 ns. Impulsurile pot fi lungite până la câteva us şi pot avea o 
formă rectangulară prin controlul, corespunzător al tensiunii celulei Pockels (Brinkmann 
e! al. 1990, Simmons şi Koschmann 1992), Lungirea impulsului poate fi combinată cu 
ușurință cu discriminarea piatră-ţesut sau cu sistemul de reacţie descrise mai sus. 

Absorbţia unor pietre dure este atât de slabă încât fragmentarea este practic imposibilă 
la lungimi de undă din vizibil şi infraroșu apropiat (Bhatta şi Dretler 1989€), S-a propus 
crearea absorbției independent de ţintă prin adăugarea unui colorant absorbant soluţiei 
saline, care spală locul de aplicare în timpul procedurii chirurgicale, Schaffer et al. (1994) 
au sugerat folosirea laserilor cu holmiu ce emit la lungimi de undă lângă 2 um, unde ab- 
sorbția apei și colesterolului este mare. Colesterolul este un cromofor conţinut în aproape 
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toţi calculii biliari, iar absorbția mare a apei sprijină formarea plasmei în lichid între 
vârful fibrei şi calcul. Totuşi, folosirea laserilor cu holmiu funcționând în regimul de 
oscilație liberă cu impulsuri având durata 350 us şi energia pe impuls 0,5-1 J pentru frag- 
mentarea calculilor urinari produce distrugeri semnificative ale ureterului. O alternativă 
viabilă pentru laserul cu colorant ar fi numai laserul cu holmiu care emite impulsuri cu 
durata de aproximativ 1 us, Astfel de impulsuri ar putea fi probabil generate în regim 
declanşat şi formatarea impulsului cu ajutorul unui modulator cu reflexia internă totală 
frustrată (FTIR), ca cel utilizat pentru laserul cu erbiu (Konz er al. 1993, Hâgele er al. 
1996, Eichler et al. 1996). 

O altă abordare pentru îmbunătățirea depozitării energiei la suprafaţa pietrei este de a 
utiliza două lungimi de undă de la un laser cu alexandrit dublat în frecvență. La 375 nm, 
pragul pentru formarea plasmei este considerabil mai coborât decât la lungimea de undă 
fundamentală de 750 nm (Steiger şi Geisel 1994). Dacă ambele lungimi de undă sunt 
folosite simultan, componenta UV începe formarea plasmei, iar armonica fundamentală 
furnizează energia pentru încălzirea suplimentară a plasmei. 
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Cercetările efectuate în ultimul deceniu au arătat că îndepărtarea țesutului prin ablaţie 
laser poate fi realizată prin efecte fototermice (de exemplu vaporizare, piroliză), fotome- 
canice (de exemplu fragmentarea indusă termic) şi eventual fotochimice. Contribuţia 
relativă a acestor mecanisme la inițierea îndepărtării țesuturilor poate fi aleasă prin modi- 
ficarea corespunzătore a lungimii de undă, a adâncimii de penetrare optică, a mărimii 
spotului laser şi a duratei impulsului. Cu toate acestea, încă nu este posibilă predicția 
a priori a mecanismului care conduce la îndepărtarea materialului când parametrii laseru- 
lui şi ai țesutului sunt specificaţi. O astfel de posibilitate ar fi extrem de utilă, deoarece 
s-ar putea face o predicție mai bună a răspunsului fizic şi biologic al țesutului în cadrul 
unui mecanism de interacție laser-țesut dat. În plus, această posibilitate ar limita numărul 
de experiențe necesare pentru a conchide asupra oportunității unui laser şi a optimiza 
parametrii săi pentru o aplicaţie clinică dată. i 

Înțelegerea conceptuală a acestor procese şi a condițiilor în care ele sunt aplicabile 
s-ar putea realiza când o măsurătoare a răspunsului dinamic al țesutului la iradiere este 
combinată cu analiza teoretică, pentru a corela rezultatele măsurătorii de caracteristicile 
fenomenelor cunoscute. Deoarece procesele de ablație se desfăşoară pe scări spațiale şi 
temporale reduse, ambele sarcini sunt dificile datorită limitelor abordărilor experimentale 
existente şi a informațiilor insuficiente despre proprietăţile optice şi fizice ale țesuturilor. 

Cu toate acestea, succesele dobândite în ultimii câțiva ani în ceea ce priveşte mode- 
larea teoretică a proceselor de interacţie laser-ţesut şi a perfecționării şi diversificării 
tehnicilor experimentale (măsurarea semnalelor de stres, fotografia flash, tehnica son- 
dă-probă, interferometria laser) dau speranța unei înțelegeri mai profunde a acestor proce- 
se, consecința fiind extinderea și aplicarea sigură a laserilor în medicină. 


6 
SISTEME LASER MEDICALE 


6,1. INSTALAŢII CHIRURGICALE CU LASERI 


Cu ajutorul instalaţiilor chirurgicale cu laseri se; realizează intervenţii clinice pe baza 
efectelor fototermice, fotoablative şi fotomecanice ale interacțiilor laser-ţesut. Primele 
instalații chirurgicale cu laseri au apărut pe piaţă cu peste 30 de ani în urmă, răspunzând 
cerinței de a îmbunătăţi performanțele şi rezultatele intervențiilor operatorii. Instalaţiile 
chirurgicale cu laseri au. fost perfecţionate continuu, atât în ceea ce priveşte caracteristi- 
cile lor (siguranța în funcționare, gabarit: redus, manevrabilitate îmbunătățită, parametrii 
optimi), cât şi.în diversificarea tipurilor de laseri care sunt incluse în instalații. După cum 
s-a arătat în $. 1.4, în prezent se comercializează anual peste 10 000 de instalaţii Chirur- 
gicaleicu laseri, cu aplicabilitate în majoritatea specialităților medicale. 

În acest capitol vor fi prezentate principalele caracteristici ale instalațiilor chirurgicale 
şi terapeutice cu laseri-disponibile comercial, precum şi sistemele laser medicale produse 
în România. ze riza 


6.1.1. Instălaţii cu laseri cu CO, 


Instalaţiile chirurgicale cu laseri cu CO, (“bisturiele cu- laseri cu CO”) ocupă un 
segment important al aplicațiilor medicale “ale laserilor Dacă lä început erau utilizați 
laseri cu CO; cu curgere longitudinâlă de gaz; începând cu'mijlocul deceniului 80 aceştia 
au fost înlocuiți cu laseri cu CO; fără circulație de gaz (sealed-off) (Dumitraş er al. 1976), 
sau cu laseri'cu ghid de undă (waveguide) (Dumitraş 1982b), cu descărcare transversală 
sau în rădiofrecvență. E feiri 

“Caracteristici principale: 

e laser ` 

- laseri cu circulație de gaz (consum de gaz 30-100 litri normali/oră); 

- laseri fără circulație de gaz, cu descărcare longitudinală în undă continuă: 

- laseri cu ghid de undă, cu descărcare transversală sau în radiofrecvență; 

- laseri cu funcţionare în impulsuri (CO»-TEA sau cu descărcare în impulsuri); 

e lungime de undă 

- 10,6 um (infraroșu) 
- 9,6 um (infraroșu) 
e putere laser 
- putere laser maximă pe țesut de 10, 20, 30, 40, 50, 70 sau 100 W; 
- reglaj continuu al puterii, între 0,5 (1)-100 % din puterea maximă, sau reglaj în 
trepte logaritmice (16); 
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Structură modală 


9 modul fundamental TEMog sau moduri de ordin scăzut; 
diametrul fasciculului laser 


- 5-10 mm; 

divergență (unghi întreg) 
- 2-5 mrad; 

polarizare 

- aleatorie; 

- liniară; 


mărimea spotului focalizat 

- 0,1-0,8 mm pentru distanțe focale de 50-300 mm; 

regimuri de funcționare i 

- undă continuă; 

- un singur impuls cu durata reglabilă în trepte între 0,02-5 s; 

- impulsuri repetate, cu durata impulsului şi frecvența de repetiţie a impulsurilor 
reglabile (comandate cu un obturator electromecanic); 

- . funcționare în impulsuri, comandate prin descărcare electrică în impulsuri, cu 
frecvența de 10-200 Hz (putere medie de 75-90 % din puterea în undă continuă); 

-  Superpuls (durata aproximativ 1 ms, frecvența de repetiţie a impulsurilor 
30-300 Hz), cu puterea de vârf de 5-15 ori mai mare față de puterea în undă 
continuă şi puterea medie de aproximativ 35 % din puterea în undă continuă; 

- funcționare la nivele coborâte de putere (mW), între 200-1 000 mW; 

Jascicul de vizualizare ; 

- „ laser cu He-Ne (în roşu, A = 632,8 nm sau verde, A = 543 nm) cu puterea fixă 
sau reglabilă între 0,5 şi 5 mW şi posibilitate de modulare; 

- diodă laser (în roşu, putere reglabilă 0,5-3 mW); 

sistem de răcire 

- cuapă de la rețea, 2-10 l/min; 

- în circuit închis, cu schimbător de căldură lichid-aer; 

controlul funcționării } i 

- electronic şi electromecanic; 

- cu microprocesor (pot fi memorate şi rechemate mai multe protocoale); 

sistem de transmitere a fasciculului 

- brațe articulate, cu 5 sau 7 îmbinări, tuburi distanţoare din metal sau fibră de 
carbon, oglinzi fixe sau reglabile, echilibrare cu arc sau contragreutate; 

- fibre optice pentru infraroşu; A 

- ghiduri de undă goale, metalice sau din materiale plastice; 

reglaj vertical şi orizontal i 

- reglaj vertical; hidraulic sau electric; 

- rotație orizontală: 45-3607; a 

- raza de lucru a sistemului de transmisie: 50-150 cm; 

onfigurare 

ý uiy laser plasat vertical sau în consolă; 

masă 

-- 35-200 kg; j 

] electric 
dei 100, 110, 120, 127, 220, 240 V; 


- frecvență: 50, 60 Hz; 
consum de putere: 200-3 000 V-A; 
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caracteristici ale terminalului 


- terminale specifice, conținând lentile de focalizare cu distanța focală fixă sau 
sisteme optice cu distanța focală variabilă; 

conectare la sursa internă sau externă de N, pentru curățirea lentilei de focalizare; 

- conectare la micromanipulator; 

- conectare la microscopul operator; 

- adaptare la scaner; 

- Conectare la aspirator; 

aplicaţii 

- chirurgie generală; 

- dermatologie, chirurgie plastică; 

- ORL; 

- neurochirurgie; 

- cardiologie; 

- oftalmologie (anexe); 

- ginecologie; 

- ortopedie; 

- stomatologie. 


6.1.2. Instalații cu laseri cu argon şi kripton 


Caracteristici principale: 


laser 

- laser cu argon, cu lungimile de undă 488 nm (albastru) şi 514 nm (verde); 

- laser cu kripton, cu lungimile de undă 520-530 nm (verde) şi 568 nm (galben); 

putere laser 

- laser cu argon: 2-16 W multilinie; în verde, puterea este 1/3 din puterea 
multilinie; 

- laser cu kripton: 0,5-5 w multilinie; în galben, puterea este 1/3 din puterea 
multilinie; 

regimuri de funcfionare 

- undă continuă; 

- un singur impuls cu durata de 0,02, 0,05, 0,1, 0,2, 0,5, 1, 2 sau 5 s; 

- impulsuri repetate, cu intervalul de timp între impulsuri de 0,2, 0,5, 1,2, 5 sau 10 s; 

fascicul de vizualizare 

- o fracțiune din fasciculul emis de laser; 

- Jumină albă necoerentă; 

sistem de răcire 

- cuapă de la reţea, 4-10 l/min; 

- răcire forțată cu aer; 

sistem de transmitere a fasciculului 

- prin fibră optică; 

masă 

- 50-100 kg; r 

alimentare electrică ` 

- rețea trifazată, 15-65 A (laseri de putere mare); 

- rețea monofazată, 10-25 A (laseri de putere medie); 
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aplicaţii 

- leziuni pigmentate 
- oftalmologie; 

- ginecologie; 

= OR 

- cardiologie; 

= neurochirurgie. 


şi vasculare în dermatologie; îndepărtarea tatuajelor; 


6.1.3. Instalaţii cu laseri cu excimeri 


Caracteristici principale: 


laser 

< „XeCl; 

- butelie cu gaz premixat; 

lungime de undă 

- 308 nm; 

energie pe impuls (maximă) 

- 100 mJ; 

frecvență de repetiție maximă a impulsurilor 

- 100 Hz; 

sistem de răcire 

- în circuit închis, cu schimbător de căldură; 

sistem de transmitere a fasciculului : 

- fibră optică: 600 um; 3 x 600 um; 6 x 400 um; 10 x 200 um; 
masă 
- 310 kg; 

alimentare electrică 

- rețea monofazată, 16 A; 

aplicaţii 

- cardiologie, pentru recanalizarea arterială. . - 


6.1.4. Instalaţii cu laseri cu Nd:YAG 


Caracteristici principale: 


laser 
- laser cu Nd:YAG în undă continuă; 
- laser cu Nd:YAG cu funcționare în impulsuri (7-10 ns), eventual cu dublare în 
frecvenţă; 
lungime de undă 
- 1064nm; 
- 532 nm; 
utere laser 
5 putere laser maximă pe țesut de 40, 60 sau 100 W; prak 
- reglaj continuu al puterii, între 0,5(1)-100 % din puterea maximă; 
expunere radiantă 
- 0-30 J/cm? la 1 064 nm; 
- 0-16 J/cm? la 532 nm; 
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regimuri de funcționare 

- undă continuă; 

- Un Singur impuls cu durata reglabilă continuu între 0,01 s şi 10's; 
- impulsuri repetate, cu intervalul între impulsuri reglabil între 0,3 şi 3 s; 
- regim declanşat; 

- regimuri de cuplare a modurilor; 
fascicul de vizualizare 

- laser cu He-Ne, cu putere maximă de 5 mW, cu intensitate reglabilă; 
sistem de răcire 

-  cuapă de la rețea, 8 l/min; 

- în circuit închis, cu schimbător de căldură; 

sistem de transmitere a fasciculului 

- prin fibră optică; 

- prin fibră optică cu vârf de safir; 

- braț articulat; 

masă 

- 100-130 kg; 

alimentare electrică 

- rețea monofazată, 15-20 A; 

- rețea trifazată, 10-15 A; 

aplicaţii 

- oftalmologie; 

-  gastroenterologie; 

- ORL; 

- neurochirurgie; 

- urologie; 

- ginecologie; 

- dermatologie; 

- chirurgie generală. 


6.1.5. Instalaţii cu laseri cu Er:YAG 


Caracteristici principale: 


laser 

- laser cu Er:YAG în impulsuri; 
lungime de undă 

- 2940nm; 

energie pe impuls 

- 0,1-1J; 

frecvenţă de repetiție a impulsurilor 
- 2-15 Hz; 

putere medie (maximă) 

- 10W; 

putere de vârf (maximă) 

- 2800W; 

regimuri de funcționare 

- regim de oscilație liberă, 

- regim declanșat; 


durata impulsului laser 
= 200-300 us; 
- 40ns; 


Jascicul de vizualizare 


- diodă laser (în roşu); 

sistem de răcire 

- în circuit închis, cu schimbător de căldură; 
sistem de transmitere a fasciculului 

- braț articulat; 

- fibră optică din ZrF,; 

alimentare electrică 

- 220-240 V, 50/60 Hz, 2 kW max.; 
aplicaţii 

- oftalmologie; 

- cardiologie; 

- dermatologie; 

- chirurgie generală. 


6.1.6. Instalații cu laseri cu Ho:YAG 


Caracteristici principale: 


laser 

- laser cu Ho:YAG în impulsuri; 
lungime de undă 

- 2 120 nm; 

energie pe impuls 

-ror 

frecvenţă de repetiție a impulsurilor 
- 5-25 HZ; j 
putere medie (maximă) 

- 25 W;45 W;60W; 

putere de vârf (maximă) 

- 15kW; 

regimuri de funcționare 

- regim de oscilație liberă; 

- regim declanşat; 

durata impulsului laser 

- 150-800 us; 

- 40ns; 

fascicul de vizualizare 

-diodă laser (în roşu, la 635 nm), 
sistem de răcire 

- răcire cu refrigerator; 

sistem de transmitere a fasciculului 
- fibră optică din cuarț cu OH scăzut; 
masă 

- 160 kg; 
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alimentare electrică 
- rețea monofazată, 50/60 Hz, 20-30 A; 
aplicații 
- chirurgie generală; 

ablația osului şi cartilajului); 
- ORL; 
- urologie, 


6.1.7. Instalații cu laseri cu rubin 


Caracteristici principale: 


Interacțiile laser-ţesut bazate pe efectele fotochimice stau la baza instalațiilor terapeu- 


laser 

- laser cu rubin în impulsuri; 

lungime de undă 

- 694 nm; 

energie pe impuls (maximă) 

- 12]; 

expunere radiantă pe țesut : 

- 0-20 J/cm? pentru un spot de 3 mm; 

- 0-10 J/cm? pentru un spot de 4 mm; 
frecvenţă de repetiție maximă a impulsurilor 
=. 1,2:Hz; Sg 
durata impulsului laser 

- 25-40 ns; 

fascicul de vizualizare 

- laser cu He-Ne (632,8 nm); 

sistem de răcire 

- cuapă de la reţea, 5 l/min; 

- în circuit închis, cu schimbător de căldură; 
sistem de transmitere a fasciculului 


- fibră optică; 
- braț articulat; 
aplicații 


- dermatologie (îndepărtarea tatuajelor, leziuni pigmentate ale epidermei şi dermei)). 


6.2, INSTALAŢII TERAPEUTICE CU LASERI 


tice cu laseri. 
Caracteristici principale: 


laser 
- Jaseri cu He-Ne (4 = 632,8 nm); 


- diode laser (4 = 635 nm; 685 nm; 780 nm; 830 nm); 


e putere laser 


n 5-50mW; 


chirurgie ortopedică (tratamentul artroscopic al meniscului, boală sinovială, 
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e expunere radiantă 
- 0,1-12 J/cm?; 
è regimuri de funcționare 
- undă continuă; 
- în impulsuri; 
e frecvență de repetiție a impulsurilor 
- reglabilă continuu în domeniul 0,1-5 000 Hz; 
e timpul de terapie 
- reglabil manual; 
- calculat automat; 
e suprafață de iradiere 
- 1-300 mm?, reglabilă în trepte; 
e factorul de umplere (durata impulsului/perioada impulsurilor) 
- 10-90 %; 
e tratament acupunctură ; 
- localizează punctele pentru acupunctură în funcție de rezistența pielii; 
e masă 
- 0,4-3 kg; 
e alimentare electrică 
- rețea monofazată 220 V/50 Hz; 
- acumulatori; 
e aplicații 
- dermatologie (acnee, alopecie, dermatită, eczemă, herpes, cicatrici, hematom, 
echimoze, ulcere); 
- stomatologie (gingivite, paradontite, efect analgezic pentru durerile produse de 
carii dentare); 
- ORL (amigdalite, faringite cronice, rinite vasomotorii); 
- ginecologie (afecțiunile mucoasei, cervicite, cicatrici, vaginite, fibroame, 
anexite); 
- ortopedie (achilodinie, artrită, durere reumatică, epicondilită); 
- neurologie (analgezic excelent, cu efect miorelaxant). 


6.3. SISTEME LASER MEDICALE PRODUSE ÎN ROMÂNIA 


Începând cu 1984, în Secţia Laseri, Institutul Naţional pentru Fizica Laserilor, 
Plasmei și Radiaţiei (INFLPR) (Institutul de Fizica şi Tehnologia Aparatelor cu Radiaţii, 
IFTAR, până în 1996), au fost realizate şi livrate unor clinici şi spitale aparate medicale 
cu laseri, atât pentru chirurgie, cât şi pentru terapie. Aceste aparate au fost testate în con- 
formitate cu legislația din România şi omologate medical, 

Sistemele laser medicale produse în România au fost aplicate în mai multe specialități 
medicale, după cum se observă din tabelul 6.1. În prima coloană a tabelului este indicată 
specialitatea medicală, în a doua coloană denumirea instalaţiei medicale cu laser, în a 
treia coloană anul introducerii în exploatare a primei instalaţii de tipul respectiv şi în 
specialitatea menţionată, iar în ultima coloană centrul medical beneficiar. 
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Tabelul 6,1. Sisteme laser medicale produse în România 


Specialitate 
medicală 

Neurochirurgie 
Oftalmologie 


ORL. 


Ginecologie 
Dermatologie 


Ortopedie şi 
Traumatologie 
Chirurgie 
Stomatologie 


Biostimulare, 
Balneologie, 
Reumatologie 


Biologie 


i} 
| 
£ s4 


Instalaţie laser 


BILAS-10 (laser CO3) 
a) SOLAR-Y 
(laser Nd :YAG în impuls) 


3044 
b) BILAS-10 (laser CO3) 


c) DYCLAS (laser cu colorant) 
d) ABLAS-O (laser cu colorant) 
BILAS-10 (laser CO») 


BILAS-10 (laser CO3) 
a) BILAS-10 (laser CO») 


b) LGB-1 (laser He-Ne) 
a) LG-6 (laser He-Ne) 
b) BILAS-100 (laser CO3) 
BILAS-10 (laser CO») 

[ a) LG-6 (laser He-Ne) 


| b) ABLAS-S (laser cu colorant) 


N 
y 


€) BILAS-10 (laser CO3); 


a) LG-6, LB-1 (laser He-Ne) 


b) LASSIS (laser He-Ne şi diodă laser) 


c) RELAS-1 (diodă laser) 


d) RELAS-6 (diode laser şi laser He-Ne) 


a) laser cu colorant 
b) laser cu azot 
c) laser cu He-Ne 


d) laser cu argon 


Anul 


introducerii 


1984 
1985 


1986 


1986 
1990 
1987 


1989 
1989 


1990 
1986 
1989 
1992 
1985 


1990 


1991 


1990 


1992 
1992 
1992 
1989 
1990 
1991 


1991 


Unităţi beneficiare 


- Sp. Gheorghe Marinescu Buc, 
- S.M.C. 

- Sp. Clinic Oftalmologic Buc. 
- Spitale din Zărneşti, 
Câmpina, Bacău, Galaţi, 
Constanţa 

- S.M.C. 

- Sp. Clinic Oftalmologic Buc. 
- S.M.C.: 

- Sp. Poiana Câmpina 

- Centrul Medical 

„Prof. D. Hociotă”. 

- Sp. Griviţa 

- Sp. Colțea 

- Sp. „Marie Curie” 

- Sp. Polizu 

- S.M.C. 

- Sp. Dermatologie nr. 10 Buc. 
- Sp. Colentina 

- Clinica de Dermatologie 
„Dr. Nină” Galaţi 

- S.M.C. 

- S.M.C. 

- S.M.C. 

- Sp. C.F.R. Timişoara 

- Centrul de Stomatologie 
Câmpina 

- Sp. Clinic de Stomatologie 
Buc. 

- Sp. Jud. Brăila 

- Clinica Stomatologică 
Luterană Buc. 

- S.MC. 

- S.M.C. 

- Sp, Jud. Bistriţa 

- Sp. „lon Cantacuzino” 


‘= Sp. „lon Cantacuzino” 


- Sp. „lon Cantacuzino” 
-INFL.P.R. 

Institutul Cantacuzino” 

> Institutul „ Cantacuzino” 
~ Institutul „Victor Babeş” 
- Institutul „Victor Babeş” 
- SMC. 


s e) laser cu excimer 1992 Institutul „Victor Babeş” 


7 
DISPOZITIVE SPECIALIZATE 


7.1. FIBRE OPTICE 


Utilizarea laserilor în medicină şi biologie este uşurată de dispozitivele specializate 
care se interpun între instalaţiile cu laseri şi țesut. Acestea au rolul de a accesa zona dorită 
cu precizie ridicată (fibre optice, manipulatoare optomecanice, bronhoscoape, colposcoa- 
pe, laringoscoape), de a realiza anumite funcții la aplicarea fasciculului laser (adaptoare 
de microscop, scanere) şi de a asigura sarcini auxiliare (sisteme de evacuare a fumului). 

Pentru laserii din UV apropiat, vizibil şi IR apropiat se utilizează fibrele din cuarț, 
care oferă un mijloc simplu de transmitere a radiaţiei laser spre ţinta dorită. Aceste fibre 
posedă deja multe din caracteristicile necesare unei fibre medicale. Fibrele din sticlă şi 
cuarț sunt disponibile comercial cu diverse diametre şi lungimi, sunt în general fiabile, nu 
sunt toxice, pot fi sterilizate cu uşurinţă şi sunt relativ ieftine.- Totuşi, pentru aplicaţiile 
medicale bazate pe ablaţia țesutului, fibrele trebuie să fie de asemenea capabile să 
transmită fascicule laser cu putere de vârf mare fără o atenuare substanţială şi desigur, 
fără distrugerea lor (Katzir 1993). 

Fibrele optice sunt compuse din doi cilindri coaxiali şi pot fi realizate din diverse 
materiale: cuarţ, sticlă, materiale plastice sau materiale cristaline. De asemenea, în aplica- 
tiile medicale ale laserilor se utilizează ghidurile de undă goale (metalice, din materiale 
dielectrice sau din materiale plastice). Cilindrul interior al fibrei, numit miez (core), are 
un indice de refracție cu 1-3 % mai mare decât cel al cilindrului exterior, numit înveliş 
(cladding). În acest fel se asigură reflexia totală la peretele miezului, astfel că radiația 
laser este concentrată în miez, propagându-se de-a lungul lui. 


7.1.1. Parametrii fibrelor optice 


Cei mai importanți parametri ai unei fibre optice sunt: apertura numerică (4N), 
atenuarea (4), dispersia şi diametrul miezului şi a învelișului, 

Apertura numerică este sinusul semiunghiului maxim al conului ce conţine toate 
direcţiile fasciculului laser incidente pe secţiunea transversală a fibrei, care produc 
reflexia totală la peretele miezului (figura 7,la): 

AN = sina, . Q.D 

i í incident la un unghi mai mare nu este transmis prin fibră (figura 

Pl rii citat AA fibrelor optice este de obicei în domeniul 0,11-0,22 la 


standard fiind 0,22), 
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Transmisia unei fibre, 7,, poate fi exprimată prin expresia: 
i = Uaia exp|- Qy (LL), (7.2) 


unde Ta, şi Tap sunt factorii de transmisie la intrarea şi ieșirea fibrei, L este lungimea 
fibrei, iar a4L) este pierderea distribuită în fibra optică, care poate fi dependentă de lun- 
gime, Reprezentând logaritmul transmisiei, In7„, în funcție de Z este posibil să se deter- 


mine a4L) şi de asemenea 7, 723 extrapolând pentru L = 0, Astfel: 


(7.3) 


(b) 


Fig. 7.1. Apertura numerică a unei fibre optice: (a) unghiul de incidență 
al fasciculului laser permite reflexia totală; (b) unghiul de incidență este 
prea mare pentru a realiza reflexia totală. 


O formă echivalentă este: : 
P, = P, expa, (LL), (14) 


iada 
a, =—ln—, 
TET P, (7.5) 
adică pierderea distribuită în fibră, ay [cm], este dată de o relaţie între puterea de intrare 
în fibră, P, şi puterea de ieşire din fibră, P,, cu referință la unitatea de lungime. 


Atenuarea fibrei, exprimată în [dB/m] este dată de o relaţie similară cu relaţia (7.5): 
Ap =log—. (7.6) 


În medicină, atenuarea se exprimă uneori prin procente: P/P, [%]. 

Transmisia unei fibre se determină prin metoda secționării, în care puterea transmisă 
prin fibră este înregistrată înainte (P;) și după (P2) ce o anumită lungime din fibră (44) 
este îndepărtată. Aplicând relaţia (7.6) pentru cele două cazuri şi eliminând P; rezultă: 


20 P, 
A;slog—, 77) 
iei SA 


Dispersia fibrei optice este un parametru strâns legat de răspunsul temporal al tibrei şi 


se exprimă de obicei în [ps/km], TE 4 e 
Diametrul miezului (Dp şi al învelișului fibrei optice reprezintă parametrii geometriei 


ai fibrei şi se exprimă în [pm]. 


mmea ae a a, 
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În tabelul 7.1 sunt indicaţi parametrii unei fibre optice performante (destinată comuni- 
caţiilor optice cu viteza de 2.5 Gbit/s), 


Tabelul 7.1. Parametrii tipici ai fibrei optice OC-48 (SONET) 


Lungime de Atenuare Distanța limitată Dispersie Distanța limitată 
undă [nm dB/km de atenuare [km s/km de dispersie [km 
1 310 0,4 60 0 = 
1 550 0,2 120 17 > 60 


7.1.2. Tipuri de fibre 


Fibrele optice cele mai utilizate în aplicațiile medicale sunt realizate din cuarț, sticlă şi 
materiale plastice. Fibrele din cuarț au pierderi foarte coborâte la lungimile de undă folo- 
site în terapia laser (pentru lungimi de undă de 1-5 m). Neajunsurile sunt legate de prețul 
lor, lipsa de flexibilitate şi fragilitatea lor. Ele sunt fabricate cu diametre foarte mici 
(maxim 600 um) şi uneori este necesară încorporarea unui sistem optic de focalizare. 

Fibrele din sticlă au de asemenea pierderi foarte coborâte, sunt mai puţin scumpe, dar 
la fel de fragile. Sunt cu puţin mai flexibile decât fibrele din cuarț şi pot fi fabricate cu 
diametre mici. Fibrele optice din materiale plastice sunt foarte flexibile şi ieftine. Acestea 


pot fi fabricate cu diametre de până la 3 mm. INDICE DE REFRACȚIE INDICE DE REFRACȚIE 
Principala lor limitare este legată de pierderile > 

ridicate (până la 60 %/m). Prin îmbunătățirea ÎNVELIȘ ME EE 
calității şi perfecționarea polizării capetelor, 

pierderile pot fi reduse până la 15 %/m. _} MIEZ MIEZ. 


Din punctul de vedere al tranziției indicelui 
de refracție de la miez spre înveliş, fibrele sunt E 3 "aS ; 
clasificate în fibre cu indice treaptă şi fibre cu  Fi8- 7:2. Fibre optice cu indice treaptă şi 
ae e fibre optice cu indice gradual. 
indice gradual (figura 7.2). 


FIBRĂ CU INDICE TREAPTĂ FIBRĂ CU INDICE GRADUAL 


7.1.3. Fibre optice pentru ultraviolet 


(Transmisia radiaţiei laser din UV cu energie mare şi putere medie ridicată prin fibre 
optice depinde atât de parametrii laserului şi ai fibrei, cât şi de tehnica de cuplare între 
ele. Calitatea şi divergenţa. fasciculului laser, lungimea de undă a laserului şi durata 
impulsului laser sunt foarte importante pentru optimizarea sistemului de transmisie prin 
fibră. Fasciculul laser trebuie să aibă un profil uniform al intensității (adică + 5 %) pentru 
a elimina spoturile fierbinţi în fasciculul laser focalizat. Divergența fasciculului trebuie să 
fie rezonabil de scăzută (< 2 mrad) pentru a cupla eficient radiația laser în fibrele cu dia- 
metru mic (100-200 um) (Singleton er al. 1987). Ambele condiţii pot fi realizate de 
Jaserii cu excimeri comerciali, cu modificări minore pentru uniformizarea fasciculului. 

Pentru transmisia radiaţiei laserilor cu XeCI (308 nm) şi XeF (351 nm), există în pre- 
zent fibre optice cu indice treaptă flexibile, netoxice, uşor de sterilizat, care au o trans- 
misie suficient de ridicată şi praguri înalte de distrugere, Absorbţia de doi fotoni şi forma- 
rea centrilor de culoare în fibrele din cuarț limitează utilizarea lor la lungimile de undă 
ale Jaserilor cu ArF (193 nm) şi KrF (248 nm). At Dia 

Taylor et al. (1988c) au evaluat proprietăţile transmisiei şi distrugerea fibrelor optice 
din cuarț disponibile comercial pentru diferite lungimi de undă ale laserilor cu excimeri. 
A fost investigată mai întâi dependenţa pragului de distrugere în funcţie de durata impul- 
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sului laserului cu XeCI. Pentru durate cuprinse între 7,5 ns şi 300 ns, pragul de distrugere 
pentru fibrele din cuarț (substrat) variază ca 7,4(7,5). Această comportare este similară 


cu cea observată pentru cuarț folosind lungimi 
de undă din vizibil şi IR, sugerând că aceeaşi 
dependență se aplică şi pentru lungimile de 
undă ale altor laseri cu excimeri. O dependență 
similară a fost observată şi de Singleton er al. 
(1987) (figura 7.3). 

Empiric, s-a remarcat că pragul de distrugere 
este proporțional cu 4"$, adică pragul se MICŞO- 
rează dacă aria fasciculului laser în miezul fibrei 

1 10 10% 10% creşte. Deşi dependența pragului de distrugere în 

Durata, impulsului laser. linis] funcție de arie nu este prea puternică, ea arată că 

Fig. 7.3. Pragul de distrugere al suprafeței este necesar să se utilizeze arii similare ale fasci- 

centrale a unei fibre din cuarț (diametrul culului laser când se compară pragurile de distru- 
miezului 400 um) în funcţie de durata gere măsurate în condiții diferite. - 

impulsului laserului cu XeCI. Linia Pragul de distrugere cel mai bine definit s-a 

întreruptă reprezintă dependența 7 a observat la distrugerea catastrofală (nereversibi- 
pragului de distrugere în funcţie de durata lă) a suprafeței fibrei. Pentru lungimile de undă 

impulsului laser (Singleton er al.1987). ale laserilor cu KrF, XeCl şi XeF, el intervine în 
general la dublul expunerii radiante necesare 
pentru a observa primul prag de luminiscență, 
care este însoţit de un sunet sesizabil şi de o scă- 
dere permanentă a transmisiei substratului fibrei 
optice. La pragul de distrugere catastrofală se 
observă în general suprafaţa frontală topită. Dacă 
se continuă iradierea fibrei sau a substratului la 
acest nivel al expunerii radiante, suprafața se sfă- 


10? 


=æ 
o 
N 


Pragul de distrugere [J/cm?] 


= 
o 


Pragul de distrugere [J/cm?] 


ia 20 260 300 340 râmă frecvent. Pentru lungimea de undă a laseru- 
Lungime de undā [nm] lui cu ArF, distrugerea catastrofală tinde să apară 

Fig. 7.4. Pragul de distrugere catastrofală sub suprafață (la o adâncime de până la 400 um). 
a suprafeţelor frontale pentru substratul Pragul de distrugere catastrofală este prezentat 
din cuarţ (linie întreruptă) şi pentru o în figura 7.4 în funcţie de lungimea de undă a lase- 
fibră comercială (linie continuă) în rului cu excimer pentru substratul din cuarț şi pen- 


funcţie de lungimea de undă a laserilor tru o fibră comercială. Expunerile radiante de prag 
cu excimeri. Datele sunt normalizate reprezintă valorile de vârf incidente pe suprafaţă şi 
pentru o durată a impulsului laser desoins deci iau în considerație spoturile fierbinţi locale 
şi o arie a fasciculului de 3-10" cm ale fasciculului laser sau utilizarea unor profiluri 
(Taylorieual.19880). ale fasciculului laser cu intensitate neuniformă. 
Pragurile de distrugere sunt din ce în ce mai ridicate la lungimile de undă mai mari. 
Aceasta înseamnă că, bazându-ne numai pe acest criteriu, laserul cu XeF (351 nm) ar fi 
preferabil. Totuşi, trebuie ţinut cont şi de expunerea radiantă la ieşirea fibrei necesară 
pentru ablaţia țesutului la fiecare lungime de undă. Acest lucru se observă în figura 7.5, 
respectiv pragul de ablaţie este mult mai ridicat la lungimi de undă mai mari din UV. 
Radiația cu lungimea de undă mai mică penetrează mai puţin adânc în ţesut şi deci 
necesită o expunere radiantă mai coborâtă pentru a obține densitatea de volum a energiei 
pentru ablaţie. bii ; . râu 
Când se consideră distrugerea fibrelor utilizate în angioplastie, este mai util să se 
compare raportul pragului de distrugere obţinut din figura 7.4 cu pragul de ablaţie din 
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figura 7.5 pentru fiecare lungime de undă. Din acest 
punct de vedere, laserul cu excimer care asigură cel 
mai ridicat raport între pragul de ablaţie şi pragul de 
distrugere este laserul cu KrF (85) şi nu XeF (34) 
(raportul este 35 pentru laserul cu XeC]). 

Datele privind pragul de distrugere catastrofală pot 
fi utilizate pentru a prevedea energia care este cuplată 


în siguranță într-o fibră dată. Ca urmare a numeroase 15035200. 250 300 350) 409 


Pragul de ablatie [J/en?] 
o = N w A U 


: : ; ; Lungime de undă [nm] 
experimentări s-a determinat că un nivel practic de 3 


funcționare a fibrei poate fi cel mult 0,5 din pragul de Fig. 7.5. Dependenţa expunerii 
distrugere. În plus, s-a determinat că fasciculul laser Ja radiante de prag în funcţie de 
suprafața fibrei trebuie să fie <85 % din diametrul lea te uti pent aana 
: i : : É ASE sa peretelui arterial uman în aer 

miezului pentru a evita distrugeri la îmbinarea (Singleton er al. 1987). 
miez-înveliş şi pentru a îmbunătăţi transmisia fibrei. 

Pentru a ilustra utilitatea valorilor determinate pentru pragul de distrugere catastrofală, se 
prezintă un exemplu de calcul care estimează energia care poate fi cuplată într-o fibră cu 
diametrul miezului de 400 um (4 = 1,3:10% cm?) utilizând o distribuţie rectangulară de 
intensitate, o durată a impulsului laserului cu XeCl de 30 ns şi un diametru al fasciculului 
laser egal cu 85 % din diametrul miezului (aria iradiată = 9,1-10 cm”). Pragul de distru- 
gere catastrofală obținut din figura 7.4 pentru acest exemplu este 55 J/cm?. Această valoare 
corespunde unei arii a fasciculului de 3-10* cm?. Folosind dependența A4"*, pragul de 
distrugere efectiv se va reduce cu-un factor de (9,1-10'%/3.10%* = 1,3, adică ~ 42 J/cm’. 
Energia maximă care poate fi cuplată în fibră este deci 9,1-10* cm”.42 J/cm” = 38 mJ. 

În multe situaţii, iradianța medie va fi considerabil mai redusă decât valoarea de vârf. 
De exemplu, iradianța medie a unui fascicul cu profil gaussian este ~ 0,5 din iradianța de 
vârf. În acest caz, energia va fi redusă cu un factor de 2 la ~ 19 mJ, pentru a ţine cont de 
faptul că distrugerile apar mai întâi la vârful profilului spațial al fasciculului laser. Pre- 
zența spoturilor fierbinţi în fascicul va reduce în plus energia de lucru maximă a fibrei. 
Energia de ieşire a fibrei depinde de proprietățile de atenuare ale fibrei, atât la semnal 
mic, cât şi la semnal mare, ca şi de gradul atenuării induse în volumul materialului fibrei. 

Pentru aplicaţiile in vivo de ablație a țesuturilor, condensarea produselor de ablaţie pe 
fibră va necesita o reducere în plus a energiei transmise prin fibră (la 50 %), pentru a pre- 
veni distrugerea capătului terminal al fibrei (~ 10 J/cm?). Această valoare este de aproxi- 
mativ cinci ori mai mare decât pragul de ablaţie a țesutului cardiovascular cu laserul 
XeCIl (vezi figura 7.5). 

Datele din figura 7.4 arată că pragul de distrugere catastrofală a suprafeței frontale 
urmează aproximativ o dependență 14 în funcţie de lungimea de undă. Este clar că pentru 
lungimi de undă mai mici ale radiaţiei laser se produce mai rapid ionizarea în avalanșă, 
care poate conduce la distrugerea fibrei. 

Valorile măsurate ale transmisiei energiei la semnal mic corectate cu pierderile prin 
reflexie Fresnel la ambele capete (ecuaţia 7.2) pot fi utilizate pentru obținerea coeficien- 
tului de atenuare a, în funcţie de lungimea de undă a laserilor cu excimeri (figura 7.6). 
Datele au fost obţinute pentru fibre rectiliniare cu lungimea £ = (0,6-4) m. 

Pierderile prin transmisie prezentate în figura 7.6 depind de efectele combinate ale 
atenuării materialului în volum, ca şi de atenuarea ghidului de undă. Deoarece datele au 
fost obţinute pentru eșantioane drepte ale fibrei, atenuarea nu include pierderile datorită 
curbării fibrei. Valorile măsurate ale coeficientului de atenuare la semnal mic urmează o 
dependenţă 4* (linia continuă din figura 7.6). Atenuarea în volumul materialului se 
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datorează atât absorbției, cât şi împrăștierii. Împrăştierea Rayleigh datorită variațiilor 
microscopice ale constantei dielectrice locale are bine-cunoscuta dependență 47%. Contri- 
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Fig. 7.6. Coeficientul de atenuare 
de semnal mic pentru fibrele 
comerciale din cuarţ în funcţie de 
lungimea de undă a laserilor cu 
excimeri. Atenuarea măsurată variază 
aproximativ cu 4” după cum indică 
linia continuă. Linia întreruptă 
reprezintă contribuţia împrăştierii 
Rayleigh la coeficientul de atenuare, 
iar curba punctată este predicția 
contribuţiei combinate a împrăştierii 
Rayleigh plus absorbţia UV 
(Taylor et al. 1988c). 


ale laserilor cu ArF şi KrF. Această 


buţia estimată a împrăştierii Rayleigh la coeficientul 
de atenuare pentru cuarț este prezentată în figura 
7.6. Se poate vedea că împrăștierea Rayleigh contri- 
buie cu 30 % din coeficientul de atenuare indiferent 
de lungimea de undă. Celelalte contribuţii ale ate- 
nuării dependente de lungimea de undă provin de la 
impurități, ca de exemplu ionii metalici şi OH, sau de 
la absorbția şi împrăștierea datorită defectelor. Valoa- 
rea lui a la 351 nm este 3:10 cm”, la 308 nm este 
5.10% cm”, în timp ce la 248 nm este 1,6-10* cm” 
(figura 7.6). La 4 = 193 nm, ay = 5,5-10? cm”. 

Coeficienţii de atenuare la semnal mic (expu- 
nere radiantă coborâtă) măsuraţi pentru cei patru 
laseri cu excimeri arată că atenuarea la 248 nm este 
considerabil mai ridicată decât cea la 308 nm sau 
351 nm. Transmisia radiaţiei laser cu lungimea de 
undă de 248 nm la semnal mic printr-o fibră cu 
lungimea de 4 m este de ~ 53 %, față de ~ 89 % 
pentru XeF. 

Dacă iradianța laser a unui singur impuls 
transmis prin fibra optică este mărită, se observă o 
atenuare neliniară substanţială la lungimile de undă 
atenuare neliniară este ilustrată în figura 7.7 pentru 


laserul cu KrF şi iradianţe între 3-10 şi 3-10% W/em?. Atenuarea neliniară intervine în 
volumul materialului, deoarece nu se poate observa vreo distrugere evidentă a suprafeţei. 
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Fig. 7.7. Transmisia neliniară a unor 
fibre cu lungimea de 0,62 m (cercuri 
goale) şi 3,5 m (cercuri pline) şi 
diametrul miezului de 400 um la 
lungimea de undă a laserului cu KrF 
(248 nm). Transmisia include 
pierderile Fresnel la fiecare capăt al 
fibrei, iar iradianţa de intrare este cea 
incidentă pe fibră. Curbele continue 
reprezintă predicțiile teoretice ale 
modelului de absorbţie neliniară 
(Taylor et al, 1988c), 


Micşorarea transmisiei nu este rezultatul unei dis- 
trugeri permanente în volumul materialului, deoa- 
rece prin micşorarea iradianței laser se revine la 
transmisia inițială de semnal mic a fibrei. 

In fibră pot interveni o serie de efecte neliniare, 
ca de exemplu împrăştierea Brillouin stimulată, 
autofocalizarea, împrăștierea Raman stimulată şi 
absorbția multifotonică, care pot reduce transmisia 
fibrei la iradianțe ridicate. Transmisia radiaţiei laser 
printr-o fibră optică datorită absorbției de unul sau 
doi fotoni este dată de (Taylor et al. 1988c): 

IIE: =(1+ 2')expla;L)- £". (7.8) 
unde 4'= aglo a4 este un factor legat de absorbţia 
de doi fotoni, ay’ [m/W] este coeficientul de ab- 
sorbție de doi fotoni, iar Jọ este iradianţa laser cu- 
plată în fibră. 

Curbele continue din figura 7.7 reprezintă pre- 
dicţiile modelului de absorbție cu unul şi doi fotoni 
pentru transmisia energiei laserului cu KrF în func- 
ție de iradianța de intrare în cazul a două lungimi 
ale fibrei (0,62 m şi respectiv 3,5 m). Valorile 
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pentru ag’ rezultante din fitare sunt a” = 1,7:10* cm/MW pentru L = 0,62 m şi 
@a= 3,5-10 cm/MW pentru L = 3,5 m. Medierea tuturor datelor experimentale conduce 
la valoarea ay = (2,6  0,9):10“ cm/MW. Această valoare a lui a” arată că pentru 
iradianţe ale laserului cu KrF mai mari de 10” W/cm?, transmisia fibrei este dominată de 
absorbția de doi fotoni. Rezultatele preliminare pentru lungimea de undă a laserului cu 
ArF dau o valoare a,” = 3:10” cm/MW. În cazul laserului cu XeCI, limita superioară a 
coeficientului de absorbţie de doi fotoni este ~ 5.107 cm/MW, adică cu peste două ordine 
de mărime mai mic decât coeficientul la 248 nm. 

S-a observat că, exceptând lungimea de undă a laserului cu XeF (351 nm), expunerea 


prelungită a fibrei la radiația laserilor cu excimeri de energie înaltă conduce la degradarea 
progresivă a transmisiei fibrei. Această com- 400 
portare este arătată în figura 7.8 pentru două 
tipuri de fibre (conţinut de OH de 400 ppm - 
linia continuă, 1 200 ppm - linia întreruptă) 
(Taylor et al. 1988a). Scăderea transmisiei nu 60 
se datorează distrugerilor la suprafață sau sub 
suprafața fibrei, deoarece îndepărtarea ultimi- 
lor 0,5 cm de la capetele fibrei şi repolizarea ca- 
petelor nu îmbunătăţeşte transmisia fibrei. O oa- 
recare revenire a fibrei se observă după o jumă- ol 
tate de oră. Totuşi, chiar şi după luni de la ira- g Re E ile pa ze 18.0 = 
diere, transmisia este semnificativ mai scăzută. $ CE 
Atenuarea indusă în volumul materialului ie E E A 
datorită iradierii cu mai multe impulsuri laser căciimeri Liniile condinue și întrerupte au 
prezentată în figura 7.8, a fost observată fost obținute pentru două fibre comerciale, 
într-un anumit grad pentru toate fibrele testate. cu lungimea de 4 m şi diametrul miezului 
Atenuarea mai mare indusă la lungimi de undă de 400 um. Energiile indicate (3, 6 şi 10 
mai mici este consistentă cu micşorarea dra- mJ) reprezintă energiile laser cuplate 
matică a transmisiei fibrei cu numărul de im- în fibre (Taylor er a/.1988a). 
pulsuri laser observată în cazul laserului cu 
KrF. Mărimea âtenuării induse depinde de lungimea de undă a laserului cu excimer, de 
nivelul expunerii radiante, de numărul de impulsuri laser, ca şi de tipul de fibră utilizată. To- 
tuşi, atenuarea pare independentă de diametrul miezului fibrei (în domeniul 200-1 000 um), 
de lungimea fibrei (0,6-4 m) sau dacă învelişul este din cuarț sau material plastic. 
Distrugerea fibrei, absorbţia neliniară şi atenuarea datorită transmisiei de impulsuri 
multiple pot limita în mod drastic preformanţele multor fibre disponibile comercial. 
Deoarece fibrele pentru UV se dezvoltă continuu, valorile pentru prag şi datele de 
transmisie prezentate mai sus trebuie considerate ca limite inferioare. Aceasta este valabil 
în special pentru atenuarea datorită transmiterii de impulsuri multiple, care este afectată 
de concentraţia defectelor din fibră în volumul materialului şi deci poate varia 
considerabil de la o fibră la alta. Totuși, dependenţa de lungimea de undă a pragului de 
distrugere a suprafeţei şi a coeficientului de atenuare de semnal mic, ca şi valorile 
absolute pentru coeficienţii de absorbţie de doi fotoni sunt relevante pentru dezvoltar 
unor noi fibre din cuarț. A k A 
Proprietăţile de transmisie şi pragurile de distrugere ale unor fibre optice disponibile 
comercial sunt suficient de favorabile pentru a permite folosirea lor în aplicaţii medicale 
care necesită transmiterea radiaţiei cu putere de vârf mare şi putere medie ridicată a 
laserilor cu excimeri XeCl (308 nm) şi XeF (351 nm), Situaţia lungimii de undă 248 nm, 
corespunzând laserului cu KrF este mai serioasă și utilizarea de impulsuri cu durată mare 
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s-ar putea dovedi necesară pentru a evita pierderile semnificative datorită absorbției ne- 
liniare. Pentru a obține o transmisie rezonabilă prin fibre la lungimea de undă a laserului 
cu ArF (193 nm) este necesară realizarea unor noi fibre din materiale cu bandă interzisă 
mai mare, 

Pini et al. (1987) sintetizează astfel posibilităţile de transmitere prin fibre optice a 
radiaţiei laserilor cu excimeri de mare putere; 

a) expunerile radiante maxime sunt limitate de străpungerea optică la suprafaţă, care 
distruge fața de intrare a fibrelor. Procesul, care este dependent de iradianță, are loc la 
iradianţe de 1,0-1,4 GW/cm? la 308 nm; 

b) pentru impulsurile laserului cu XeCl-cu durata de 20 ns s-a măsurat o expunere 
radiantă pentru pragul de distrugere de 25 J/cm?. Expuneri radiante mai mari pot fi 
transmise utilizând durate mai lungi ale impulsurilor. laser şi controlând evoluţia tempo- 
rală pentru a evita vârfurile de mare putere (spoturile fierbinţi), care pot distruge fibra; 

c) pierderile prin transmisie pentru fibrele drepte cu lungimea de:2 m pot fi conside- 
rate rezonabil de coborâte pentru fibrele cu înveliş din cuarț şi lungimea:de undă a laseru- 
lui cu KrF, în timp ce fibrele cu înveliş din plastic prezintă performanţe nesatisfăcătoare 
la 248 nm. În această privință, considerând, angioplastia cu laseri din UV ca aplicaţie 
tipică a laserilor cu excimeri în cardiologie, compararea,nivelelor de energie transmise la 
cele două lungimi de undă favorizează laserul cu XeCl. De fapt, pragul de distrugere a 
fibrelor pentru laserul cu XeCI, care este de aproximatiy 10 ori mai mare decât pragul de 
ablație pentru peretele arterial (5 ori pentru Krk) şi pierderile prin'transmisie mai cobo- 
râte conduc la un nivel mai mare de siguranță pentru fibră; 

d) timpul de viaţă a fibrelor expuse la nivele mai mari de putere a laserilor. cu ex- 
cimeri (chiar 1/5 din pragul de'distrugere) va fi mai scurt datorită efectelor de îmbătrâ- 
nire. S-a demonstrăt înrăutățirea. ireversibilă a coeficientului de transmisie prin curbarea 
fibrelor. În acest test, fibrele cu înveliş'din plastic au prezentat un histerezis neglijabil în 
comparație cu fibrele cu înveliş din cuarț. ; 

Pentru transmisia radiaţiei laserilor cu excimeri prin fibre optice, cu, aplicații în 
angioplastie, Verdaasdonk şi Borst (1991b) şi Verdaasdonk şi Borst (1991c) au analizat 
profilurile fasciculului laser şi distribuţia spaţială a iradianței atunci când terminalul fibrei 
are formă sferică, sau emisferică. Un studiu similar a fost realizat de Prince er al. (1990) 
pentru fibrele terminate cu vârf sferic utilizate în angioplastie, în cazul folosirii radiaţiei 
laserilor cu coloranţi în impulsuri. 


_7.1.4. Fibre optice pentru infraroşu 
N 
În multe aplicaţii medicale ale laserilor care emit în IR este necesară utilizarea unui 
sistem optic de transmisie cu fibră flexibilă pentru a aplica radiaţia laser în locuri înde- 
părtate şi cu acces limitat. Deşi au fost dezvoltate mai multe tipuri de fibre pentru IR, 
totuşi numai câteva: dintre ele. sunt adecvate utilizării în medicină. la nivele de putere 
suficient de mari (Bendow et al; 1985), 
C Există trei clase de fibre pentru transmisia radiației laser din IR (Harrington 1992). În 
conformitate cu figura 7.9, cele trei categorii principale de fibre pentru IR sunt: fibrele 
din sticlă, fibrele cristaline și fibrele din ghiduri goale. Acestea la rândul lor pot fi 
împărţite. în mai multe tipuri, fiind utilizate pentru a transmite radiația laserilor cu 
Er:YAG (2,94 um) şi CO; (10,6 um). > i 
Fibrele din sticle fluorurate cu metale grele'au cele mai coborâte pierderi la lungimea 
de undă a laserului cu Er;Y AG, în timp ce ghidurile metalice goale şi fibrele din safir pot 
transmite radiaţia laserului cu CO; la puteri de peste 1 kW (Hongo er al. 1991). Fibrele 
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din sticle calcogenice sunt recomandate pentru transmisia radiaţiei laserului cu CO, iar 
fibrele din As,S, reuşesc să transmită peste 100 W la 5,3 um. 


FIBRĂ 
asia | 


Fig. 7.9. Categoriile de fibre optice pentru IR şi 
combinaţiile de laseri IR/fibre optice (după Harrington 1992). 


Fibrele din ZrF, dezvoltate recent pentru transmisia radiaţiei laserului cu erbiu 
(Whitehurst er al. 1989) sunt extrem de sensibile la distrugerile capătului terminal dato- 
rită contaminării cu produsele de ablaţie ejectate din zona de lucru. Datorită absorbției 
puternice a radiaţiei laserului cu erbiu la capătul poluat, temperatura creşte rapid şi induce 
stres termic, astfel că fragmente de fibră sunt împrăştiate în jurul capătului ei. Din cauza 
acestor limitări ale fibrei din ZrF,, laserul. cu erbiu nu a atins o extindere largă a 
aplicaţiilor în chirurgia endoscopică. Helfer er al. (1994) au realizat o fibră din ZrF4 
combinată cu o microlentilă din safir care protejează capătul fibrei şi focalizează radiația 
laser. Miezul fibrei are 350 um şi lentila asigură un diametru al spotului de 570 um la o 
distanță de lucru de 7,6 mm. Vizualizarea radiaţiei IR a laserului cu Er:YAG se poate 
face cu ajutorul unui fascicul de la un laser cu He-Ne, transmis prin învelişul fibrei. În 
mod ideal, fibrele din IR ar trebui să aibă proprietăţi similare cu fibrele din cuarț utilizate 
în mod curent pentru transmisia radiaţiei laserilor cu Nd:YAG (1,06 um) până la 2 kW, 
respectiv ar trebui să aibă pierderi coborâte, să fie flexibile, durabile, netoxice şi să aibă 
un prag de distrugere cât mai înalt. Din nefericire nici una din fibrele pentru IR nu 
întruneşte toate aceste calităţi. Selecţia unei fibre potrivită pentru IR se bazează pe 
pierderile în fibră, flexibilitatea şi durabilitatea ei, precum şi pe capacitatea fibrei de a 
rezista la temperaturi înalte. 

În tabelul 7.2 se prezintă parametrii fizici caracteristici pentru cele mai importante 
fibre utilizate în IR (Harrington 1992). Proprietățile diferă substanţial de la o fibră la alta 
şi de aceea selectarea unei fibre se va baza pe un compromis. De exemplu, fibrele din 
sticlă ZBLAN (ZrFA-BaF4-LaF3-AIF3-NaF-Na,) reprezintă o tehnologie bine dezvoltată 
cu pierderi la 2,94 um mai mici de 0,05 dB. Totuşi, aceste fibre au o rezistență mică ja 
forfecare şi sunt uşor solubile, astfel că fibra din safir ar putea fi o alegere mai potrivită 
pentru mediul chirurgical ostil, chiar dacă fibrele obişnuite din safir au pierderi de 10 ori 
mai mari decât fibrele ZBLAN. Fibrele policristaline (PC) din AgBrCl au o flexibilitate 
bună şi au pierderi relativ coborâte la 10,6 um, dar fibrele goale din safir sau ghidurile 
metalice goale reprezintă adesea o alegere mai bună, deoarece ele sunt mai compacte şi 
mai fiabile pentru transmisia unor energii laser mari. Ghidurile de undă goale au un pe 
cu aer, astfel că au avantajul că nu au pierderi Fresnel, iar pragul de distrugere este 


ridicat. Fibrele goale din safir au putut transmite impulsuri de 2 MW 
CO„-TEA (putere medie 25 W), fără distrugeri, de.la un laser cu 
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Tabelul 7.2. Proprietăţi importante ale fibrelor pentru IR din sticle, materiale cristaline 
şi ghiduri de undă goale 


Domeniu de 
Fibră Structură transmisie 
m 
AgCIBr policristalină 2-16 
Safir masiv monocristal 0,3-3,5 
ZBLAN sticlă 0,22-5 
fluorurată 
GeSeTe sticlă 4-11 
calcogenică 
Ghid metalic gol miez cuaer foarte larg 


Ghid din safir gol miez cu aer 10-16,7 


Indice de Pierderi la 10,6 um Rază de curbură 
n sau 2,9 um [dB/m] (diametrul fibrei) 
2.2 0,4 4 cm 
(10,6 um) (700 um) 
1,72 0,88 l cm 
(2,94 um) (110 um) 
1,48 0,04 1 cm 
(2,94 um) (200 um) 
2,89 1,9 2,5 cm 
(10,6 um) (560 um) 
1,0 0,22 30 cm 
(10,6 um) (1 500 um) 
1,0 0,4 15 cm 


a (10,6 um) (500 um) 


7.1.4.1. Fibre pentru IR din sticle 


Cele mai dezvoltate fibre din această categorie sunt fibrele din sticle fluorurate cu 
metale grele (Dumbaugh 1985). Fibrele ZBLAN au fost realizate cu pierderi mai mici de 
1 dB/km la 2,6 um, fibrele fiind disponibile într-o varietate de geometrii miez-înveliş. 
Pentru a transmite nivele ridicate de energie laser, sunt necesare fibre cu diametrul mie- 
zului mare, între 300 şi 600 pm. Aceasta poate fi o problemă pentru fibrele din sticle 
fluorurate, deoarece rezistența lor la curbare nu este la fel de mare cu cea a fibrelor din 
cuarț. Fibrele ZBLAN pot transmite la 2,94 um o energie maximă de 500 mJ sau o expu- 


nere radiantă de 800 J/cm? (pentru un ra 


port miez/înveliş de 250 um/330 um). 


Dyer et al. (1992) au studiat experimental transmisia radiației în impulsuri de la un 
laser chimic cu HF multilinie (2,67-2,95 um) printr-o fibră din sticlă fluorurată. Utilizând 
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Fig. 7.10. Reprezentarea In7, în funcţie 
de lungimea fibrei din sticlă fluorurată. 
Expunerea radiantă a laserului cu HF 
multilinie a fost de 0,5, 11 şi 19 J/cm? 
(Dyer et al.1992), 


ecuația (7.2), în figura 7.10 s-a-reprezentat In7, 
în funcţie de L, fiind posibilă determinarea 
coeficientului de atenuare Qu şi estimarea pro- 
dusului 7/7, prin extrapolare la £ = 0. Rezul- 
tatele obținute pentru fibra din sticlă fluorurată 
au fost reprezentate pentru trei expuneri radian- 
te de intrare. În fiecare caz, In 7, scade cu o rată 
aproximativ constantă dacă Z este mai mare de 
20 cm, conducând la o valoare medie a pierderii 
distribuite de a, = (0,15 + 0,03) m'!. Scăderea 
mai rapidă a lui In7, pentru Z < 20 cm se poate 
datora unei fracții din fascicul care excită 
moduri în înveliş şi care se atenuează mai rapid 
cu distanța. 

Forma curbelor din figura 7.10 arată că scă- 
derea transmisiei la expuneri radiante mai mari 


poate fi atribuită în principal pierderilor de la capetele fibrei, asociate cu cuplarea 
radiației laser în fibră şi din fibră, Extrapolarea la L = 0 dă o pierdere estimată la capătul 
fibrei de ~ 19 % pe suprafaţă la 0,5 J/cm“, care creşte la = 24 % pe suprafață la 19 J/cm, 
presupunând că pierderea este distribuită egal între cele două capete (7, = 73). 
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Rezultatele obţinute confirmă că pentru €x- PERE F 
puneri radiante de intrare mai mici de 15 J/cm’ 
transmisia fibrei rămâne constantă pentru cel 
puțin 700 de impulsuri (figura 7.11). La expuneri 
radiante mai mari, nu numai că transmisia inițială 
este mai coborâtă, dar ea scade în plus dacă ira- 
dierea laser continuă, după cum rezultă de exem- 
plu pentru o expunere radiantă de 24 J/cm". O a0 200 300 400 500 800 700 

Datele prezentate arată că fibrele din sticle Numar. impulsuri 
fluorurate au utilitate practică pentru impulsu- 
rile laserului cu HF cu durata sub 1 us cu 
condiția ca expunerea radiantă să fie limitată la impulsuri laser pentru diferite expuneri 
< 7 J/em?, pentru o fibră cu lungimea de 1 m. EE tea O 
Pentru comparație, trebuie notat că impulsurile F,=15 J/cm}, F; = 24 J/cm? şi 
lungi (> 70 us) ale laserilor cu corp solid din F, = 43 J/cm? (Dyer et al. 1992). 
acest domeniu spectral pot fi transmise prin 
astfel de fibre la nivele de expunere radiantă mult mai mari (~ 240 J/cm?), datorită ira- 
dianței corespunzătoare mai coborâte. 

Fibrele din sticle fluorurate, bazate pe fluorura de aluminiu prezintă interes datorită 
durabilității mai mari față de fibrele ZBLAN. În aceste fibre, ZrF, este înlocuit în parte cu 
ALF;, făcând sticla mult mai puțin solubilă. Pierderile pentru această fibră nu sunt la fel 
de coborâte, dar durabilitatea suplimentară a acestor sticle fluorurate cu metale grele le 
conferă o atractivitate în plus pentru mediile umede, întâlnite în mod curent în câmpul 
operator. O fibră din sticlă fluorurată bazată pe fluorura de aluminiu, cu raportul 
miez/înveliş de 500 um/550 um, are un coeficient de pierderi la 2,94 um de 0,1 dB/m, o 
rază minimă de curbură de 2,5 cm şi poate transmite o densitate maximă de energie de 
430 J/cm? (Harrington 1992). 

Sticlele calcogenice sunt realizate din elemente ca As, Te, S, Ge şi Se şi în general nu 
sunt adecvate transmiterii fasciculelor laser de putere, deoarece gradientul indicelui de 
refracție cu temperatura (dn/dT) este mare, conducând la efectul de lentilă termică şi la 
distrugerea fibrei la nivele coborâte de putere. Acest lucru este adevărat în special pentru 
fibrele bazate pe AsGeSeTe, care au cele mai scăzute pierderi dintre fibrele calcogenice 
la 10,6 um. La lungimea de undă a laserului cu CO lângă 5,3 um, fibra din As»S 
transmite puteri laser substanţiale, deoarece dn/dT pentru acest material este aproape 
Zero. Puterea maximă transmisă de 110 W este destul de mare pentru o fibră din sticlă cal- 
cogenica; reprezentând o îmbunătățire majoră față de rezultatele anterioare privind transmi- 
sia radiaţiei laserului cu CO». O fibră din As2Sa cu raportul miez/înveliş de 800 um/873 um 


are un coeficient de pierderi la 5,4 um de 0,5 dB/m, o rază minimă de curbură de 5 cm şi 
poate transmite o putere maximă de 110 W (Harrington 1992). 


Ta [%0] 


Fig. 7.11. Transmisia fibrei din sticlă 
fluorurată în funcție de numărul de 


7.1.4.2. Fibre cristaline pentru IR 


Fibrele policristaline (PC) fabricate dintr- 
cu miez solid pentru transmiterea radiaţiei la 
taline (MC) produse din safir sau ALO; re 


un aliaj de AgBrCI sunt cele mai bune fibre 


serifòr cu CO», în timp ce fibrele monocris- 
prezintă o 


KO al i 
radiaţiei laserilor cu Er:Y AG (Artjushenko et al. 19890). A Ce aea i 


“Fibrele din AgBrCI au pierderi la 10,6 um care i mici 
şi sunt suficient de ductile astfel încât să za pai solie cei 
centimetri. 


ă admită raze de curb 
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Curba din figura 7.12 este trasată pentru o fibră din AgClossBroos cu diametrul de 900 um. 
Atenuarea depinde de benzile de absorbție ale impurităților, atât de la cele incluse în 
volumul materialului, cât şi de la cele de la su- 
prafața fibrei. Pierderile cresc dacă lungimea de 
undă se micşorează (ceea ce nu se observă în 
7,15pum(C03”) materialul monocristalin) şi se datorează îm- 
prăştierii produse de fibră (oc 1/42). Pierderile la 
lungimea de undă a laserului cu CO, sunt 

2 4 6 8 10 12 14 16 18 aproximativ 0,2 dB/m pentru o fibră fără înveliş. 

Lungime de undă [pm] O versiune a acestei fibre cu înveliş are pierderi 

Fig. 7.12. Pierderile fibrelor din ea C ge efo 1994) ee 

halogenuri de argint (Moser et a1,1990). tre fibrele policristaline realizate prin extrudare 

la cald fac parte şi fibrele din KRS-5 (bromoio- 

dură de taliu) şi din TIBr (afară de cele din halogenuri de argint). Fibrele policristaline au 

fost utilizate pentru a transmite radiaţia laserului cu CO; în undă continuă până la 30 W 
sau în impulsuri până la 0,3 J. 

Deşi au fost transmise prin aceste fibre puteri ale laserului cu CO; de peste 100 W, 
totuşi limita de funcționare sigură pentru fibrele din AgBrCI cu un diametru al miezului 
de 800 um este aproximativ 30 W. În plus, aceste fibre sunt fotosensibile şi ele trebuie 
ferite de lumină. De asemenea, s-a observat o îmbătrânire uşoară a acestor fibre, adică 
transmisia fibrei se micşorează în timp, ceea ce reprezintă o limitare serioasă pentru 
multe aplicaţii. 

Fibrele din halogenuri de argint (Nagli et al. 1993, Gal şi Katzir 1987), au o structură 
policristalină, cu un diametru al granulelor de aproximativ 1 um (Bunimovich er al. 
1997). Aceste fibre prezintă o dependență 4° a coeficientului de atenuare (Barkay et al. 
1989). Mărimea granulelor poate fi modificată printr-un proces de recristalizare, prin care 
se repară distrugerile structurale cauzate de deformarea mecanică. Rezultatele au de- 
monstrat că tratamentul termic al fibrelor optice policristaline din halogenuri de argint pot 
micşora semnificativ (cu aproximativ 30 %) pierderile totale prin atenuare. 

Fibrele monocristaline din. safir cu miez solid au multe avantaje potenţiale față de 
fibrele. din sticle fluorurate sau calcogenice. Safirul (o - A1203) are un punct de topire de 
2.053 *C, un modul mai mare decât cel al cuarţului, solubilitate-scăzută în apă şi proprie- 
tăți mecanice (rezistență mecanică) şi chimice (inerție chimică) favorabile (Jundt et al. 
1989). El are o bandă spectrală de transmisie cuprinsă între 145 nm şi 5 000 nm, deşi ab- 
sorbția multifotonică în IR şi absorbţia centrilor de culoare şi împrăștierea în UV pot re- 
duce banda utilă de transmisie a acestui material sub formă de fibră (Waynant et al. 
1993). Fibrele monocristaline din safir sunt adecvate sistemelor medicale pentru transmi- 
sia radiaţiei laserilor cu Er:Y AG la 2,94 um, unde fibrele din cuarț sunt puternic absor- 
bante. Safirul este biocompatibil (netoxic) şi este utilizat pe larg ca vârf la capătul 
terminal al fibrelor din cuarț pentru transmisia radiației laserilor cu Nd:YAG de putere în 
cazul chirurgiei cu vârful fibrei în contact (vezi $ 7.1.5). În prezent, cele mai coborâte 
pierderi pentru fibrele din safir sunt de 0,88 dB/m la 2,94 um. Pentru o fibră cu diametrul 
de 340 um, energia maximă transmisă a fost de 600 mJ (660 J/cm“) (Harrington 1992). 

Jundt et al. (1989) raportează măsurătorile de absorbţie efectuate la şase lungimi de 
undă diferite pentru o fibră din safir crescută în atmosferă de aer: 17,4 dB/m la 458 nm, 
0,17 dB/m la 488 nm, 4,6 dB/m la 515 nm, 1,3 dB/m la 633 nm, 0,28 dB/m la 1 064 nm 
şi 1,7 dB/m la 2 940 nm. O pierdere prin absorbţie mai scăzută la 2,94 um (0,88 dB/m) a 
fost înregistrată pentru o fibră crescută în atmosferă de oxigen pur, probabil datorită 
concentraţiei scăzute de OH. Absorbţia domină pierderile prin împrăştiere (0,16 dB/m 


Atenuare [dB/m] 
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pentru toate lungimile de undă măsurate) în vizibil şi infraroşu mijlociu. La 2,94 um nu s-a 
observat distrugerea fibrei pentru impulsuri laser cu energia de 130 mJ transmise printr-o 
fibră cu diametrul de 110 um. Presupunând o intensitate uniformă pe fața de intrare a fibrei, 
rezultă un prag de distrugere mai, mare de 1,2 kJ/cm? (o iradianță de 11 MW/cm^). ` ; 

Waynant er al. (1993) au îmbunătățit performanțele fibrelor monocristaline din safir 
pentru aplicații medicale. La 1 060 nm s-a măsurat un coeficient de pierderi de 8 dB/km 
şi un prag de distrugere de peste 1,3 kJ/cm? la 2,94 um pentru fibre experimentale din 
safir având diametre cuprinse între 100 şi 210 um. Deşi aceste densități de energie sunt 
mult mai mari decât cele necesare ablației țesutului, trebuie totuşi notat că performanțele 
de mai sus au fost obținute pentru impulsuri laser lungi (200 um). Pragul de distrugere 
este mai coborât la durate mai scurte ale impulsurilor laser. 

O problemă a fibrelor din safir este lipsa unui înveliş optic potrivit. Fibrele fără 
înveliş (indicele de refracție al miezului este 1,78) sunt puternic multimodale. Un mijloc 
simplu de a rezolva această problemă este de a aplica o depunere din material plastic, 
care poate juca rolul unui pseudo-înveliş pentru lungimile mici ale fibrelor necesare în 
aplicațiile medicale. ; 

Fibrele optice din safir, chiar cu pierderi de 1 dB/m, sunt adecvate aplicaţiilor medi- 
cale, deoarece oricare procedură nu necesită o fibră mai lungă de câţiva metri. Presupu- 
nând un sistem de transmitere a radiaţiei laser printr-o fibră din safir cu lungimea de 4 m, 
un coeficient de atenuare de 1,dB/m, pierderi prin reflexie de 8 % la fiecare capăt şi o 
energie transmisă de 6 mJ (cu care s-a reuşit ablaţia țesutului arterial uman), expunerea 
radiantă incidentă pe fibră va fi de cel puţin 7 ori mai mică decât pragul de distrugere 
(Jundt et al. 1989). Proprietăţile termice şi mecanice ale fibrelor din safir, împreună cu 
pragul de distrugere ridicat şi pierderile coborâte la curbarea lor le fac atractive pentru 
numeroase aplicaţii. Rezistența la extensie a fibrelor din safir este de 10 ori mai mare 
decât a fibrelor din sticlă fluorurată sau din halogenuri de argint. A fost demonstrată o ra- 
ză de curbură de 4 mm pentru o fibră cu diametrul de 150 um, iar fibrele cu diametrul de 
50 um sunt uşor de manipulat, fără pericolul de rupere a lor. Îndepărtarea impurităților şi 
a centrilor de împrăştiere din aceste fibre poate conduce la îmbunătățirea performanţelor 
de transmitere a radiației laser, în special în UV şi la creşterea pragului de distrugere. 


7.1.4.3. Ghiduri de undă cu miez gol 


Ghidurile de undă goale 'pot transmite fascicule laser de putere. ridicată, deoarece 
miezul este aer şi astfel nu se poate distruge, iar pierderile prin reflexie Fresnel nu există. 
În figura 7.13 sunt prezentate secţiunile transversale ale ghidurilor de undă goale tipice. 
Ghidurile de undă metalice sunt deobicei acoperite cu un strat dielectric pe interior, iar 
forma ghidurilor de undă poate fi rectangulară, pătrată sau circulară. Cele mai multe 
ghiduri de undă din materiale dielectrice 
au un indice de refracție mai mic de 1 la 
10,6 um. ; 

Pierderile optice în ghidurile de undă 
goale pot fi calculate cu teoria dezvoltată 
de Marcatili și Schmeltzer (1964) care pre- = Dielecirie de erei Zasa 


5 — 
zice că pentru ghidurile de undă metalice — Al 0a sau sticlă 
sau dielectrice, pierderile au o' dependență n< 
ay œ lrg, unde rg este raza ghidului de 


undă gol. Curbarea ghidurilor de undă goale 
măreşte pierderile totale. Miyagi er al. 


n>} 


Fig. 7.13. Secțiunile transversale ale ghidurilor 
de undă goale tipice (Harrington 1991). 
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(1990) au arătat că pierderile adiţionale datorită curburii ghidului au o dependență 1/r,, 
unde r. este raza de curbură a ghidului de undă. Prin urmare, spre deosebire de fibrele cu 
miez compact, pierderile depind puternic de diametrul miezului fibrei şi de raza sa de 
curbură. Pentru multe aplicaţii este de dorit să avem o fibră cu diametru mic pentru 
flexibilitate îmbunătăţită, dar un diametru mic poate conduce la pierderi excesiv de mari. 

Ghidurile de undă cu miez gol pot fi clasificate în opt categorii (Miyagi et al. 1990); 

a) ghiduri de undă circulare metalice sau dielectrice cu pierderi. În anumite condiţii se 
realizează o eficiență înaltă de cuplare între modul HE,, şi fasciculul gaussian al unui 
laser cu CO». În ghidurile de undă goale dielectrice cu pierderi (de exemplu ghidurile de 
undă din sticlă), cu o suprafață internă netedă, nu se poate realiza o transmisie înaltă, cu 
excepţia ghidurilor de undă din sticlă pentru care indicele de refracție este mai mic de 1; 

b) ghiduri de undă metalice cu plăci paralele. Sunt necesare două lentile cilindrice 
pentru a transforma un fascicul circular în unul rectangular şi invers la capetele de intrare 
şi ieşire ale ghidului de undă. Cea mai coborâtă atenuare, de 0,18 dB/m şi o putere 
maximă transmisă de 960 W s-au obţinut într-un ghid de undă din aur, cu o secțiune 
transversală de 0,5 x 10 mm; 

c) ghiduri de undă ale galeriei şoptitoare (whispering gallery). Este posibilă ghidarea 
cu pierderi coborâte a radiaţiei infraroşii de-a lungul unei folii metalice cu o singură 
curbură, când vectorul câmpului electric este paralel cu suprafața metalică. Datorită simi- 
litudinii mecanismului de ghidare cu cel al undelor sonore în galeriile şoptitoare, aceeaşi 
denumire este utilizată şi în optică; 

d) ghiduri de undă goale din sticlă. Acestea au aer în calitate de miez și sticlă ca înve- 
liş, al cărei indice de refracție este mai mic de 1. Într-un ghid de undă gol flexibil din sti- 
clă cu GeO;, cu diametrul de 1 mm, pierderile de putere au fost de 1,2 dB/m; 

e) ghiduri de undă din tuburi dielectrice. Indicele de refracție este mai mare de | şi 
trebuie aleasă o grosime adecvată a materialului pentru a obţine o reflectivitate ridicată pe 
suprafața interioară; 

f) ghiduri de undă metalice circulare acoperite cu materiale dielectrice. Modul HE, 


h) ghiduri de undă goale din materiale plastice acoperite pe interior cu argint. Datorită 
calităților lor, respectiv flexibilitate, netoxicitate şi uşurinţă în folosire, aceste ghiduri de 
undă reprezintă o alternativă posibilă pentru braţele articulate şi deschid câmpul unor noi 
aplicații endoscopice în chirurgia cu laser cu CO3. 

Ghidurile de undă pot fi împărțite în două categorii mari (vezi figura 7.13): ghiduri cu 
indicele de refracție n > 1 şi fibre cu reflexie internă totală cu n < 1. În prima categorie 
intră ghidurile de undă metalice, cu secțiune rectangulară, pătrată sau circulară, care au 
un perete din metal sau plastic şi o depunere pe peretele interior a unui strat subțire 
dielectric pentru a mări reflexia. Cea mai utilizată formă este cea circulară, cu diametre 
interioare cuprinse între 800 şi 1 700 um, deoarece aceste ghiduri pot fi curbate cu uşu- 
rință în oricare plan. 

Ghidurile metalice sunt realizate din benzi de aluminiu sau printr-un proces mai 
elaborat, care implică o succesiune de depuneri, astfel încât să se asigure o reflectivitate 
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(1990) au arătat că pierderile adiţionale datorită curburii ghidului au o dependență 1/r,, 
unde r, este raza de curbură a ghidului de undă. Prin urmare, spre deosebire de fibrele cu 
miez compact, pierderile depind puternic de diametrul miezului fibrei şi de raza sa de 
curbură. Pentru multe aplicaţii este de dorit să avem o fibră cu diametru mic pentru 
flexibilitate îmbunătăţită, dar un diametru mic poate conduce la pierderi excesiv de mari. 

Ghidurile de undă cu miez gol pot fi clasificate în opt categorii (Miyagi et al. 1990); 

a) ghiduri de undă circulare metalice sau dielectrice cu pierderi. În anumite condiţii se 
realizează o eficienţă înaltă de cuplare între modul HE,, şi fasciculul gaussian al unui 
laser cu CO}. În ghidurile de undă goale dielectrice cu pierderi (de exemplu ghidurile de 
undă din sticlă), cu o suprafață internă netedă, nu se poate realiza o transmisie înaltă, cu 
excepţia ghidurilor de undă din sticlă pentru care indicele de refracție este mai mic de 1; 

b) ghiduri de undă metalice cu plăci paralele. Sunt necesare două lentile cilindrice 
pentru a transforma un fascicul circular în unul rectangular şi invers la capetele de intrare 
şi ieşire ale ghidului de undă. Cea mai coborâtă atenuare, de 0,18 dB/m şi o putere 
maximă transmisă de 960 W s-au obținut într-un ghid de undă din aur, cu o secțiune 
transversală de 0,5 x 10 mm; 

c) ghiduri de undă ale galeriei şoptitoare (whispering gallery). Este posibilă ghidarea 
cu pierderi coborâte a radiației infraroşii de-a lungul unei folii metalice cu o singură 
curbură, când vectorul câmpului electric este paralel cu suprafața metalică. Datorită simi- 
litudinii mecanismului de ghidare cu cel al undelor sonore în galeriile şoptitoare, aceeaşi 
denumire este utilizată şi în optică; 

d) ghiduri de undă goale din sticlă. Acestea au aer în calitate de miez şi sticlă ca înve- 
liş, al cărei indice de refracție este mai mic de 1. Într-un ghid de undă gol flexibil din sti- 
clă cu GeO;, cu diametrul de 1 mm, pierderile de putere au fost de 1,2 dB/m; 

e) ghiduri de undă din tuburi dielectrice. Indicele de refracție este mai mare de 1 şi 
trebuie aleasă o grosime adecvată a materialului pentru a obține o reflectivitate ridicată pe 
suprafața interioară; 

f) ghiduri de undă metalice circulare acoperite cu materiale dielectrice. Modul HE 
este transmis cu pierderi coborâte. Cea mai coborâtă pierdere prin transmisie şi puterea 
maximă transmisă până în prezent sunt 0,05 dB/m şi respectiv 1 kW (în undă continuă), 
obținute într-un ghid de undă din argint, acoperit cu germaniu, cu un diametru de 1,5 mm; 

g) ghiduri de undă pătrate sau cu plăci paralele acoperite cu dielectrici. Ghidul de 
undă este compus din două perechi de benzi metalice, una sau ambele fiind acoperite cu 
un strat dielectric subţire. Ghidurile de undă pătrate sunt superioare celor cu plăci paralele 


h) ghiduri de undă goale din materiale plastice acoperite pe interior cu argint. Datorită 
calităților lor, respectiv flexibilitate, netoxicitate şi uşurinţă în folosire, aceste ghiduri de 
undă reprezintă o alternativă posibilă pentru braţele articulate şi deschid câmpul unor noi 
aplicaţii endoscopice în chirurgia cu laser cu CO». 

Ghidurile de undă pot fi împărţite în două categorii mari (vezi figura 7.13): ghiduri cu 
indicele de refracție n > 1 şi fibre cu reflexie internă totală cu n < 1. În prima categorie 
întră ghidurile de undă metalice, cu secțiune rectangulară, pătrată sau circulară, care au 
un perete din metal sau plastic şi o depunere pe peretele interior a unui Strat subțire 
dielectric pentru a mări reflexia. Cea mai utilizată formă este cea circulară, cu diametre 
interioare cuprinse între 800 şi 1 700 um, deoarece aceste ghiduri pot fi curbate cu uşu- 
rință în oricare plan, 

Ghidurile metalice sunt realizate din benzi de aluminiu sau printr-un proces mai 
elaborat, care implică o succesiune de depuneri, astfel încât să se asigure o reflectivitate 
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înaltă la o anumită lungime de undă. Garmire er al. (1980) au fabricat ghiduri de undă 
rectangulare din aluminiu care au transmisii de 90 %/m şi sunt capabile să transmită o 
putere de vârf de peste 1 MW de la un laser cu CO; TEA. Printr-un ghid de undă similar 
din folie de aluminiu, cu dimensiunile de 8 mm x 0,5 mm x 1 m, Kubo et al. (1988) au 
reuşit să transmită radiaţia laserului cu CO, în proporție de 90 % printr-un ghid drept şi 
80 % printr-un ghid curbat la 90° cu raza de curbură re = 15 cm, iar radiaţia laserului cu 
excimer KrF în proporţie de 26 %. 

Matsuura er al. (1990) au realizat un ghid de undă metalic gol cu secţiune circulară, 
acoperit pe interior cu straturi dielectrice, care poate transmite radiaţia laserilor cu 
Er:Y AG (3 um), CO (5 um), şi CO, (10,6 um). Pierderile sunt minimizate pentru o lungi- 
me:de undă dată prin alegerea unei grosimi adecvate a stratului dielectric, Grosimea opti- 
mă a stratului dielectric interior este 0,46 um pentru germaniu (Ge) şi 0,82 um pentru se- 
leniura de zinc (ZnSe). Atenuarea modului HE într-un ghid de undă gol din argint aco- 
perit cu germaniu a fost măsurată ca fiind 0,044 dB/m pentru laserul Er:Y AG, 0,036 dB/m 
pentru laserul cu CO şi 0,039 dB/m pentru laserul cu CO». În sfârşit, dintre ghidurile de 
undă metalice goale cu secțiune circulară acoperite pe interior cu straturi dielectrice îl 
menţionăm şi pe cel realizat de Hongo et al. (1991) din nichel, cu acoperire interioară din 
germaniu, având diametrul de 1 500 um şi lungimea de 80 cm. Pentru a reduce pierderile 
prin transmisie, între nichel şi stratul de germaniu se depune un strat subțire de argint. 
Deoarece grosimea ambelor straturi este mai mică de 1 um, ele nu influenţează caracteris- 
ticile mecanice ale ghidului de undă. Grosimea peretelui din nichel este în jur de 100 um, 
ceea ce face ca ghidul de undă să fie suficient de rezistent din punct de vedere mecanic. 
Ambele suprafeţe ale ghidului pot fi răcite simultan cu gaz sau jet de apă. Când ghidul 
este drept, transmisia este de 90 %, iar dacă ghidul se curbează cu o rază de 471 mm, 
transmisia scade la 80 %. Prin ghidul drept s-a reuşit să se transmită fasciculul unui laser 
cu CO» având puterea de 1 kW. 

Ghidurile de undă goale realizate sub formă de tuburi din materiale plastice sau sticlă 
sunt acoperite pe interior cu un strat metalic și un strat dielectric (figura 7.14). Croitoru et 
al. (1990) au studiat proprietăţile ghidurilor de undă din materiale plastice (cele mai 
multe materiale plastice sunt adecvate sii 
acestui scop cu condiţia ca ele să fie flexi- pa = depunere metalică externă 
bile), acoperite pe suprafața internă cu un / N 
strat metalic subțire (tipul A), sau cu un 
strat metalic subțire peste care se depune 
un strat dielectric subțire (tipul B). Ambele 
tipuri de fibre păstrează caracteristicile me- 
canice ale materialelor plastice, adică sunt 
uşoare, rezistente, flexibile şi inerte chimic. Fig. 7.14. Structura unui ghid de undă gol 

Importanța aplicaţiilor practice inclusiv din material plastic sau din sticlă. 
cele medicale ale fibrelor goale din mate- 
riale plastice rezidă din faptul că energia transmisă este aproape independentă de curbură. 
Astfel, nu este necesară compensarea pierderilor datorită curburii fibrei prin majorarea 
energiei de la sursa laser, Fibrele de tipul A şi B au o transmisie de 40 % şi respectiv 60 %. 
Fibra de tipul 'A are o atenuare de 9,3 dB/m, iar fibra de tipul B o atenuare de 5,3 dB/m. 
Puterea maximă transmisă printr-o fibră cu lungimea de 50 cm şi un diametru al secțiunii 
transversale de 1,9 mm a fost de 30 W. 

După cum se poate observa din figura 7.15, fasciculul laser se propagă într-o fibră în 
două moduri posibile: (a) o rază reprezentativă care se reflectă de ambii pereți ai supra- 
feței interne și (b) o rază care se reflectă numai pe o singură parte a peretelui intern, Acest 


F — strat dielectric 


> miez cu aer 
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din urmă mod de propagare se numeşte modul ga- 
leriei şoptitoare. Prin cuplarea la un unghi a, a unei 
raze în fibra curbată, în cazul (a) sunt caracteristice 
două unghiuri față de normală cu care raza se reflectă 
(0; şi 0), pe când în cazul (b) intervine un singur 
unghi (0). 


la) (b) Cossmann ef al. (1995) au analizat diferite tipuri 
Fig. 7.15. Cele două tipuri de de ghiduri de undă goale din materiale plastice pen- 
propagare a razei şi unghiurile tru transmiterea radiației laserilor cu CO;. Acestea 
6, şi 6; corespunzătoare pentru: sunt realizate din tuburi de teflon, cu suprafaţa interi- 


(a) o rază incidentă pe ambii pereţi; oară acoperită cu argint şi iodură de argint. Radiația de 
(b) o rază incidentă pe un singur intrare este focalizată de o lentilă din ZnSe cu distanța 
perete (Croitoru et al. 1990). focală de 12,5 cm, cu planul focal situat la ~ 1 mm în 
interiorul ghidului de undă. În timpul funcţionării, ghidul de undă din plastic trebuie răcit 
cu un jet de gaz de minim 1 l/min, pentru a evita distrugerea termică. Au fost examinate 
trei ghiduri de undă: o versiune cilindrică de bază, o ver- 
siune cu fibră terminată în con şi o fibră autocolimatoare 
(figura 7.16). 

Versiunea cilindrică de bază este un tub gol, cu dia- 
metrul interior constant de ~ 1 mm şi un diametru exte- 
rior de ~ 2 mm. Cel de al doilea tip are capătul terminat 
sub formă de con. Diametrul interior este de 1 mm la 
începutul: conului şi ~ 800 ym la ieşirea din ghidul de undă. 
Versiunea autocolimatoare are o talie în apropierea capătului 
de ieşire, cu un diametru interior de 600-700 um. Această 
geometrie cu formă aproape parabolică colimează radia- 

Fig, 7.16. Structura geometrică ţia de ieşire ca un sistem optic Cassegrain. 
a diferitelor ghiduri de undă Transmisia globală cea mai înaltă, de 78 %, s-a găsit 
goale din. materiale plastice, pentru tipul cilindric de bază drept, cu lungimea de 120 cm 
(Cossmann et al. 1995). : , EX S 
şi la funcționarea laserului în undă continuă. Pentru ace- 
leaşi condiţii, transmisia fibrei terminate în con este mai coborâtă față de cea a fibrei 
autocolimatoare. Atenuarea ghidului de undă cilindric drept este 0,9 dB/m pentru laserii 
în undă continuă şi 1,1 dB/m pentru laserii în impulsuri. Prin alungirea reversibilă a fibrei 
(cu 1,14 %), transmisia a crescut la 83 %. 

Pragul de distrugere în undă continuă a fost de 58 W pentru cilindrul de bază, 40 W 
pentru fibra autocolimatoare şi 44 W pentru fibra terminată în con. Profilul fasciculului la 
ieşire este aproape rectangular, cu marginile nete şi spoturi fierbinți distribuite aleatoriu 
pe suprafața transversală a fasciculului laser. Pragul de distrugere a fibrei este suficient de 
ridicat pentru a putea fi utilizată în majoritatea aplicaţiilor chirurgicale. Peste pragul de 
distrugere, fibra se distruge la capătul terminal, în special în punctul său cel mai slab, 
talia la fibra autocolimatoare sau conul terminal. 

Curbarea afectează semnificativ transmisia tuturor celor trei tipuri de ghiduri de undă, 
cu circa 30 % pentru un unghi de curbare de 180% Este interesant de menționat că există 
o dependență proporţională puternică de unghiul de curbare, dar numai o dependenţă 
slabă de raza de curbare, dacă raza variază între 10 şi 50 cm. Prin urmare, transmisia 
variază când ghidul de undă este curbat în timpul intervenţiei chirurgicale. Jetul de gaz 
care este necesar pentru răcirea ghidului de undă are efectul secundar pozitiv că reduce 
semnificativ cantitatea produselor de ablaţie care sunt ejectate spre terminal, chiar la rate 
modeste de curgere a jetului de gaz. 
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Ghidurile de undă din teflon cu acoperire interioară metalică (Ag) peste care se supra- 
pune o acoperire dielectrică (AgI) au fost utilizate şi pentru transmisia radiației laserilor 
cu Er:YAG (Gannot e! al. 1995). Pentru o lungime a ghidului de undă de 1,2 m, cu dia- 
metrul miezului de 1,5 mm (diametrul exterior este de 1,9 mm), transmisia ghidului drept 
a fost de 70 %, iar transmisia ghidului curbat la 90% cu o rază de curbură de 20 cm a fost 
de 50 % (ceva mai reduse față de laserul cu CO»). Atenuările corespunzătoare au fost de 
1,5 dB/m şi respectiv 3 dB/m. Energia maximă care a putut fi transmisă printr-un astfel 
de ghid de undă a fost de 1,1]. 

Să menționăm faptul că în afară de ghidurile de undă goale cu n > 1, radiația laser 
poate fi transmisă şi prin ghiduri de undă cu riez lichid (Gregory şi Anderson 1990), 
Radiația transmisă prin miezul cu indice de refracție mai coborât este reflectată intern 
total de un înveliş cu indice de refracție mai mare dacă unghiul de incidență este mai 
mare decât unghiul critic dat de. arcsin (77/n;), unde m şi n, Sunt indicii de refracție ai 
miezului şi respectiv învelișului. 

Cea de-a doua categorie de ghiduri de undă goale, cu n < 1, este asemănătoare fibrelor 
optice, deoarece indicele de refracție al miezului este 1 şi este mai mare decât indicele de 
refracție al învelişului. Materialele cu n < 1 la 10,6 um sunt limitate la cristale şi sticle, care au 
banda lor fundamentală de absorbţie 
în regiunea din jurul lungimii de undă 
de 10 um. O curbă tipică de disper- 
sie pentru un material dielectric este . 
prezentată în figura 7.17. În regiu- 
nea de dispersie anormală, constan- NI taer) E 
tele optice n şi k -nu sunt constante 
şi n poate fi mai mic de 1 într-o b 
anumită porţiune: a spectrului IR. Fie. 7.17. Curba de dispersie tipică pentru ghidurile de 
Dispersia anormală este întâlnită în — undă goale cu n < 1, arătând regiunea de dispersie 
timpul unui proces rezonant de ab- - K certe A (ilaizu geto LN 
sorbție, cum este modul normal al unei vibrații moleculare. Proprietatea materialului de 
interes este indicele de refracție complex al învelişului, care este definit ca n:=n- ik, 
unde n este indicele de refracție, iar k’ este coeficientul de extincţie. Pentru dezvoltarea 
unor noi materiale, aceste constante optice trebuie determinate la lungimile de undă din 
IR cu precizie rezonabilă, iar valorile la 10,6 um trebuie să fie minimizate pentru o trans- 
misie ridicată. O valoare nulă a lui k’ va da o atenuare nulă la reflexia internă a 
radiaţiei, dar în practică acest lucru. face imposibilă atingerea cerinței n < 1. Pentru 
oricare tip de sticlă, valoarea maximă a lui k“ intervine la o lungime de undă mai mare 
decât valoarea minimă a indicelui de refracție (vezi figura 7.17). Deoarece aceşti 
parametri depind de masele atomice şi de structura moleculară a constituenților sticlei, 
rezultă că performanța fibrei la o lungime de undă dată va fi influențată de compoziția 
sticlei din care este făcută fibra, 

Hidaka et al, (1981) şi Worrell și Skarda (1989) au dopat sticla silicatică cu oxizi grei 
de Pb şi Ge pentru a deplasa regiunea cu n< 1 în jurul lungimii de undă de 10,6 um. 
Hidaka e/ al, (1981), care au propus primii acest tip de fibră optică, au realizat un ghid de 
undă cu miez gol din sticlă cu Pb având diametrul interior de 1 mm şi care a avut o pier- 


== 


sub 1.400 °C şi tinde să fie volatil la temperaturi pe 
preferabile sticlele bazate pe GeO, cu adaos de c 
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conținut mai mare de 95 mol % GeO; arată că teoretic este posibil să se atingă pierderi de 
0,5-0,6 dB/m pentru un ghid de undă cu diametrul interior de 1 mim, Panta caracteris- 
ticilor de atenuare pentru două fibre din sticlă cu conţinut înalt de GeO; este de 2,8 dB/m 
şi 3,2 dB/m, pentru diametre interioare de 0,9 mm și respectiv 0,7 mm. 
Harrington şi Gregory (1990) au realizat fibre goale din safir, care au n < 1 între 10 şi 
16,7 um (n = 0,67 la 10,6 um), pentru a transmite radiaţia laserilor cu CO;. De menționat 
í că fibrele goale din SiO; pur au n < 1 în 
domeniul spectral cuprins între 7,3 şi 


i 


dA e 9,0 um. Atât pentru fibrele din sticle, cât 
si it şi pentru cele cristaline goale, pierderile 
A Și măsurate sunt mai mari decât cele pre- 
16 zise de teorie. În figura 7.18 se prezintă 


Diametrul miezutui:580 um 
A. 


DO SET ES E? 
1lraza de curbură. (m!) 


coeficientul de atenuare pentru cinci 
mărimi de tuburi din safir (Harrington 
1992). Pierderile pentru ghidurile de 
undă drepte prezintă o dependență lrg 
20 L00 500 300 1000 iz% ŞI nu cea prezisă teoretic de Ir . Acest 

Diametrul miezului [um] lucru se datorează probabil mixării mo- 
durilor în fibră datorită neregularităților 
diametrului peretelui interior. În figura 
7.18 sunt prezentate-de asemenea pier- 
derile pentru o fibră curbată cu diametrul interior de 580 um. Se observă din nou că 
pierderile datorită curbării fibrei au o dependenţă 1/r.. 

O caracteristică atractivă a fibrei goale din safir, spre deosebire de ghidurile de undă 
metalice, este că fibra este în esență monomodală şi are pierderi scăzute. Chiar şi la 
curbare, amestecarea modurilor este minimă şi acest lucru este de dorit în cele mai multe 
aplicaţii de secționare sau sudură a țesuturilor. Acest lucru este important pentru chirur- 
gie, unde este necesar ca fasciculul la ieşirea din fibră să aibă o mărime redusă a spotului. 

Fibra goală din safir cu diametrul cel mai mic a putut fi curbată într-un cerc cu raza de 
15 cm. Fibra goală din safir poate transmite 85 W în undă continuă şi 2 MW putere de 
vârf (25 W putere medie) de la un laser cu CO, -TEA. 


Coeficient de atenuare [dB/m 


Coeficient de otenuare [d8/m] 


Fig. 7.18. Pierderile la 10,6 um într-o fibră goală 
din safir (Harrington et al. 1992). 


7.1.4.4. Concluzii 


Transmisia radiaţiei laser prin fibre optice pentru iradierea țesuturilor are o serie de 
avantaje față de alte metode de transmitere, deoarece asigură chirurgului o libertate de 
manevrabilitate mai mare decât sistemele cu oglinzi reflectante, permite ca radiația 
laser să fie transmisă endoscopic prin canalele naturale ale corpului uman fără o inter- 
venţie chirurgicală invazivă şi oferă posibilitatea ca laserul să fie plasat în afara blo- 
cului operator. 

După cum s-a menţionat 'deja, fibrele optice pentru IR nu îndeplinesc toate condițiile 
necesare utilizării lor în aplicaţii medicale şi de aceea alegerea lor trebuie să se bazeze pe 
un compromis, Fibrele din sticle fluorurate calcogenice sunt toxice, friabile şi prezintă 
pierderi de transmisie ridieate la lungimea de undă a laserului cu CO», Fibrele din KRS-5, 
fabricate din bromoiodura de taliu, sunt foarte toxice şi se distrug uşor în contact cu 
țesutul, Alte fibre policristaline, cum sunt cele din AgBrCI, trebuie protejate de expu- 
nerea la radiaţie UV (sunt învelite într-o cămașă din titan), Fibrele din halogenuri alcaline 
polieristaline, realizate din KCI, NaCI și KBr (săruri cristaline) sunt higroscopice şi 
prezintă un prag de distrugere coborât la 10,6 um (Arieli 1989). 
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Fibrele policristaline pot juca un rol în aplicaţiile medicale la nivele de putere sub 30 W, 
în special în aplicaţiile care necesită raze de curbură strânse. Fibrele din sticle fluorurate 
au cea mai bună transmisie la 2,94 um, dar în prezent ele trebuie protejate la capătul 
terminal. Acest lucru se realizează plasând o fereastră din safir la capătul fibrei, sau o 
porțiune scurtă dintr-o fibră din cuarț cu OH: scăzut. 

Toate aceste fibre flexibile diferite au un prag de distrugere < 20 kW/cm?, care pare 
suficient pentru laserii în undă continuă, dar este prea coborât pentru funcționarea 
laserilor în regim de impulsuri. Pentru a utiliza laserji în impulsuri în aplicațiile medicale, 
pragul de distrugere a sistemelor de transmisie pentru puterea de vârf trebuie să fie cu cel 
puțin un ordin de mărime mai mare. 

Fibrele goale din materiale plastice pot fi curbate cu ușurință fără a influența semni- 
ficativ atenuarea. Fibra păstrează atenuarea sa coborâtă chiar la energii de intrare mari. 
Energia transmisă este mai mare decât cea necesară pentru aplicaţiile medicale practice. 
S-a demonstrat experimental că în anumite condiţii energia transmisă poate fi concentrată 
lângă peretele fibrei goale (galerie şoptitoare). Lungimea focală a lentilelor de focalizare 
influențează puterea transmisă în fibrele din materiale plastice acoperite pe interior cu un 
strat metalic plus un strat dielectric. 

Fibrele goale din safir (1 000 W) şi fibrele goale metalice (2 600 W) pot transmite 
cele mai mari puteri laser. Totuşi, aceste fibre nu sunt la fel de mici ca cele cu miez solid, 
iar flexibilitatea lor este mai redusă. Ele sunt compacte şi sunt realizate în cea mai mare 
parte din materiale netoxice. Faptul că aceste fibre au miezul gol face posibilă introdu- 
cerea unui gaz de purjare, care nu numai că menţine curat terminalul fibrei, dar ajută de 
asemenea la răcirea fibrei. Nu s-au observat probleme de îmbătrânire la fibrele goale şi, 
cu excepţia structurilor goale din materiale plastice, fibrele goale au în general puncte de 
topire înalte. Fibrele goale din safir au cele mai favorabile calități (punct de topire ridicat 
şi rezistență mare), dar tehnologia necesară pentru creşterea unor fibre optice lungi se 
găseşte încă într-o fază incipientă. 

Un lucru mai trebuie avut în vedere şi anume faptul că la ieşirea fibrei, radiația laser 
este puternic divergentă (222 mrad) (figura 7.19). Astfel, dacă la ieşirea din fibră aria 
secțiunii transversale a fasciculului laser este numai 0,001 cm? (D= 350 um) la o distan- 
tă de 25 mm ea deyine 1 cm?. În mod corespunzător, iradianța fasciculului laser scade de 

la 10 kW/cm” la 10 W/cm? (cu trei ordine de mărime). De aceea este de dorit ca în aplicaţiile 
medicae fibra să fie plasată în contact cu țesutul, sau în imediata apropiere a acestuia. 
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Fig, 7,19, Iradianța fasciculului laser în funcție de distanța față de 
capătul unei fibre optice, 


Pentru a evalua caracteristicile tipice ale sisteme 


în tabelul 7.3 acestea se exemplifică pe 
Er YAG, 


lor de transmitere a radiației laser, 
ntru radiația de 2,94 um emisă de laserul cu 
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Tabelul 7.3. Sisteme posibile de transmitere a radi 


A Domeni 
Sistem de 5 Setran in 
transmitere SP P H 


Indice de 
refracție curbură [mm] 


Prag de 
distrugere 
(Putere 


Rază de 


ației laserului cu Er: YAG 


Avantaje Dezavantaje 


ierderi i 
maximă) 
Braţ articulat  0,5-> 10 1,0 (aer) > 50 W robust, rigid, 


pierderi de 
2%/reflexie 


Fluorură de 0,25-5 1,48 
zirconiu 0,01-0,1 dB/m 
la 3 um 
Safir 0,35-3,5 1,72 
1-2 dB/m 
la 3 um 
Tip Ge 0,45-5,0 1,7 
0,1-1,0'dB/m la 
3 um 
Ghid de undă . 0,35->.10.. 1.0 (aer) 
gol 3 dB/m 
la 3 um 
Sticlă sabia ean ee 7 
calcogenică.  0,5-5 dB/m 
la 3 um 


fiabil, preț ridicat, 
prag de dependență de 
distrugere  fasciculul de 
ridicat intrare 
pierderi friabilă, 
scăzute,  higroscopică, 
cea mai diferenţe în 
dezvoltată calitate 


prag de pierderi ridicate, 
distrugere. fără înveliş, nu 


ridicat, se clivează 
biocompa 
-tibilitate 
prag de ` în stadiu de 
distrugere dezvoltare 
ridicat, 
netoxică, 
relativ 
flexibilă 
robust, nedisponibil 
fiabil, prag, . comercial, 
de distru- pierderi 
gere ridi- ridicate, 


"cat fără dependent de 


>2] 
60 400 J/cm? 
(Dr= 600 um) 13,10 W 
45 (De= 600 um) 
(Dr= 350 um) 
60 1200 J/cm2 
(De= 300 um) - 1,51, 15 W 
(D:= 500 um) 
30 1 000 J/cm? . 
(Dr= 350 ùm) 1,5], 15W 
(D= 500 um) 
50 >50 W 
(De= 250. um) ... la 10,6 um 
; (De= 300 um) 
25/50 ou Go 50 W: 
: (D= 400 um)... la5 um 
a 1W 
la 3 um 


7.1.5. Fibre optice cu vârf din safir. 


Întreaga imagine a chirurgiei c 
fibrelor optice cu vârf din safir d 
cuarț pentru laserii cu Nd:YAG au ataşate în partea terminală ui 
zează chirurgia laser în contact, deschizând 
radiației laser în vârfurile conice din safir ati 
vârfului din safir absorbţia este de circa 40 % 
indică faptul că o parte substanţială din radiați 


e către Joffe 


(Royston er al 


reflexii diametru şi raza 
Fresnel de curbură 
„bine - toxică, îmbătrâ- 
dezvoltată neşte, necesită 
pentru fascicul de vi- 
laserii cu zualizare, prag 
CO, CO de distrugere 
coborât la 3 um 


u laserul Nd:YAG s-a schimbat odată cu introducerea 
şi Daikuzono (1985). Fibrele optice din 
n vârf din safir, care reali- 
astfel un nou câmp de aplicații. Absorbția 
nge ~ 60 %, în timp ce pentru alte torme ale 


1989). Aceste absorbţii 


a laser este convertită în căldură, tem- 


peratura vârfului din safir putând depăşi 1 000 °C (temperatura de t apia a satuh aer 
2 053 °C faţă de 1 600 °C la cuarț), Contactul neadecvat între fibra optică din cuarț şi 
țesutul tratat este adesea dezastruos, deoarece e 
aderă la fibra optică o va distruge, 


äldura degajată de țesutul Carbonizat care 
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Vârful din safir este proiectat astfel încât să fie utilizat în contact cu țesutul, într-o 
manieră comparabilă cu bisturiul. Pe piaţă sunt disponibile mai multe forme de vârfuri 
din safir, putând emite fascicule de diferite forme (fi- yi 
gura 7.20). Totuşi, când sunt folosite în contact cu tesu- Coagulare Vaporizare Excizie 
tul, care este modul exclusiv de funcționare, aceste fas- | 
cicule sunt modificate grosier de împrăştierea țesutului 
şi caracteristicile interacţiei țesutului sunt detțerminate 
de iradianța la suprafaţa probei.: Se poate: compara | 
puterea necesară pentru chirurgia cu laserul Nd:YAG în | 
modul fără contact cu modul în contact, pentru a genera | 
aceeaşi iradianță la suprafaţa țesutului. Dacă fasciculul 
laser în modul fără contact are pe țesut un spot de , ; t 
1,5 mm, atunci este necesară o e E 124 W, îi de Fig. ue Moale (e oaia 

; 7 A i în chirurgia cu laserul Nd:YAG 
numai 10 W pentru modul în contact, care poate asigura 4 contact depinde de iradianța 
o zonă activă tipică cu diametrul, de numai 0,4 mm. 


a 3 it , la vârful din safir. Figüra 
Vârfurile de safir. plate-sunt utilizate pentru coagulare-şi -ilustrează forma fasciculului-la 


vaporizare, în timp; ce. vârfurile din. safir ascuţite (au. - ieşirea din vârful de safir în'aer, 
formă conică sau. muche) produc cele mai ridicate nivele când nu este modificată de 
de iradianță şi-sunt folosite pentru exeizie într-o. manieră împrăştierea țesutului 
similară cu bisturiul din oţel. pa (McKenzie 1990). 

Pentru un vârf din safir (n =1,77) în aer (n= 1),-unghiul critic pentru reflexie internă 
totală este 340, iar pentru un vârf. din safir. în-apă (n.=.+1,33); unghiul- critic este 48,70. 
Când vârful este imersat în apă, unghiul critic „devine mai: mare şi mai puţine raze sunt 
incidente la unghiuri mai:mari decât unghiul critic: Prin urmare, este de;aşteptat ca în apă 
o porțiune mai mare din vârf va emite radiaţia laser. Aceasta va reduce sarcina termică în 
vârful din safir, va micşora temperatura acestuia şi va lărgi fasciculul emis. Alte materiale 
cu indice de refracție mai mare ar putea fi folosite pentru creşterea puterii de focalizare a 
vârfurilor din capătul fibrei. Diamantul, de exemplu, are un indice de refracție de = 2,4 şi 
ar putea 'asigura-un vârf maidurabil, cu o distanță focală: mai scurtă, o dimensiune a 
spotului mai mică, o lărgime de bandă de transmisie mai-mare Şi transmiterea unei. ira- 
dianțe mai mari decât safirul.! + ji: i 

Deoarece tehnica în contact este:eficientă la:puteri laser mai coborâte decât cele folo= 
site în chirurgia fără contact, de obicei 5-25 W, s-a observatio micşorare de cinci ori a 
volumului. țesutului distrus termic când. secționarea este realizată. cu probă în contact 
(Joffe et al: 1986). Într-un'studiu dedicat distrugerilor termice în cazul chirurgiei în con= 
tact cu vârf din safir, Joffe (1986) raportează distrugeri cu:o adâncime de numai 0,5-1 mm, 
spre deosebire de adâncimile de câțiva mm observate pentru chirurgia cu laserul Nd:YAG 
în modul fără contact. Zonele de distrugere sub țesutul excizat prin modul în contact sunt 
similare cu cele observate în cazul laserului cu CO», cu o zonă de carbonizare ce se 
întinde sub o zonă cu vacuole (vezi § 5.4.5.5.3), Totuşi, zonele sunt mai extinse şi o 
limită superioară de 500 um este acceptată pentru grosimea zonei cu vacuole. 

Chirurgia în contact cu vârf din safir a fost aplicată în angioplastie (Verdaasdonk et al 
1987), gastroenterologie (Joffe 1986), nefrologie (Landau er al. 1987, Washida er al. 1987) 
sau în chirurgia generală (Iwasaki era]. 1985). Acest tip de chirurgie are: numeroase 
avantaje faţă de tehnicile fără contact, respectiv reacţia tactilă, fotocoagularea mai degrabă 
decât carbonizarea suprafeţei, o viteză globală de secţionare mai rapidă, ca şi o grosime mai 


Anvelopa radiaţiei emise 


mică a țesutului coagulat sub suprafaţă. De la introducerea chirurgiei în contact cu vârf din 
safir, multe părți din organism, care înainte erau considerate neadecvate procedurilor cu 
laserul Nd:YAG, au devenit accesibile chirurgiei în contact cu acest laser. 
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7.2, ALTE DISPOZITIVE SPECIALIZATE 


În aplicaţiile medicale, ori de câte ori este posibil, este preferată utilizarea fibrelor 
optice pentru transmiterea radiaţiei laser pe țesut, Totuşi, acest lucru nu se poate realiza în 
toate cazurile, în special pentru laserii care emit în ultraviolet şi infraroșu, sau în cazul în 
care se doreşte transmiterea unor impulsuri cu durată foarte scurtă, sau a unor energii 
mari care depăşesc pragul de distrugere al fibrei optice. 


7.2.1. Manipulatoare optomecanice 


Multe sisteme laser medicale folosesc manipulatoarele optomecanice (brațele arti- 
culate) pentru transmiterea radiației de la laser în zona de intervenție. Acestea sunt specifice 
laserilor cu CO;, dar: sunt folosite pe scară largă şi de laserii cu Er:YAG sau laserii cu 
excimeri din UV îndepărtat, sau chiar de laseri din vizibil şi IR apropiat (rubin, Nd:YAG). 

Manipulatoarele optomecanice prezintă caracteristici de transmisie acceptabile, cu o 
calitate bună a fasciculului laser, dar pentru multe aplicaţii ele sunt greoaie, nu sunt con- 
fortabile, oferă o libertate de mişcare limitată şi necesită frecvent asistenţă tehnică. Ele 
trebuie să transmită radiația laserului operator şi radiația fasciculului de vizualizare, care 
sunt suprapuse axial fără a deforma sau separa aceste fascicule. 

Cele mai multe manipulatoare optomecanice conţin 7 cuple cu oglinzi total reflec- 
tante, plasate la 45° față de axa optică. Din punct de vedere mecanic, pentru fiecare cuplă 
se impun cerințe deosebit de stricte: unghiul de 450 trebuie păstrat indiferent de mişcările 
manipulatorului, iar suprafața frontală a oglinzii trebuie plasată exact la intersecţia axelor 
care converg pe cupla respectivă, pentru a menţine stabilitatea alinierii. 

Diametrul aperturii este de 15-20 mm, pentru a permite transmiterea fără pierderi a 
fasciculelor laser de mare putere şi cu divergență ridicată. Cuplele sunt interconectate 
între ele sau prin intermediul unor tuburi distanţoare. Manipulatoarele moderne utilizează 
tuburi din fibră de carbon și cuple din aluminiu, care asigură o masă redusă (sub 5 kg). 
Manipulatoarele sunt echilibrate fie cu contragreutate (5-10 kg), fie cu arc. Raza de 
acţiune a unui manipulator optomecanic este de 1,5-2 m. 

La capătul manipulatorului optomecanic se găseşte terminalul care conţine lentila de 
focalizare. Acesta este proiectat ergonomic pentru chirurgia cu mâna liberă. În afară de 
lentila de focalizare detaşabilă, care trebuie să fie transparentă pentru lungimile de undă ale 
ambelor radiații laser, terminalul mai conţine o deschidere pentru suflarea unui gaz inert şi 
o tijă distanțoare, care indică planul focal. Terminalele sunt interschimbabile şi de aceea 
trebuie să se cupleze cu ușurință la manipulatorul optomecanic (prin înfiletare sau prin 
sistem baionetă), Ele trebuie să permită curățirea uşoară şi sterilizarea. Unele terminale au 
oglinzi inclinate (909, 120% pentru transmiterea fasciculului laser în zone cu acces limitat. 

În majoritatea cazurilor, sistemul optic de focalizare conţine o singură lentilă, cu dis- 
tanța focală cuprinsă între 50 şi 300 mm, care asigură un spot focalizat de 100-800 pm. 
Există şi alte sisteme, care asigură un fascicul paralel, astfel încât pata focală este 
constantă indiferent de distanța dintre terminal și ţesut, 


7,2.2, Adaptoare de microscop și micromanipulatoare 


Unul din factorii care poate extinde aplicaţiile laserilor în medicină este interfaţa între 
laserul chirurgical și pacient, adică sistemul de transmitere a fasciculului laser până la 
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țesut, care trebuie să asigure aplicarea localizată şi precisă a energiei laser la nivelul dife- 
ritelor organe. Acest sistem trebuie să transmită fasciculul laser cu absorbție și distorsiu- 
ne cât mai reduse şi trebuie să aibă suficientă flexibilitate și adaptabilitate pentru diferi- 
tele intervenții chirurgicale (Duţu şi Dumitraș 1994). Pentru microchirurgie este impor- 
tant ca fasciculul laser să fie aplicat prin intermediul unui microscop operator, prevăzut 
cu micromanipulator (Dumitraş şi Duţu 1996). Adaptoarele de microscop trebuie să fie 
universale, pentru a putea fi montate la o gamă cât mai largă de microscoape. 

Aceste adaptoare cu o oglindă mobilă, permit baleierea fasciculului laser în orice po- 
ziţie din câmpul vizual al microscopului. Cuplarea mecanică între maneta micromanipu- 
latorului şi oglinda mobilă permite o mişcare proporțională a fasciculului laser în câmpul 
operator, dar cu o demultiplicare de 4:1. În acest fel este mărită precizia localizării fasci- 
culului laser şi este asigurat controlul precis al mişcării acestuia. Adaptoarele de micro- 
scop conțin un set de lentile cu distanța focală fixă, care realizează focalizarea fasci- 
culului laser la distanțe cuprinse între 200 şi 400 mm, în funcție de aplicaţia urmărită. 

Un alt tip de manipulator foloseşte numai optica reflectantă (oglinzi) pentru a elimina 
problemele aberaţiei cromatice, mărimile relativ mari ale spotului şi pierderile de trans- 
mitere a energiei şi de deflexie a fasciculului laser asociate micromanipulatoarelor con- 
venționale cu lentile de focalizare. Un divizor de fascicul cu depunere specială, montat pe 
o turelă rotativă, permite utilizarea aceluiaşi micromanipulator cu o combinaţie de laseri 
de diferite tipuri, precum şi transmiterea fasciculului de vizualizare emis de laserul cu 
He-Ne în roşu, galben sau verde. 

Micromanipulatorul este folosit nu numai pentru laserii din infraroşu apropiat (CO;, 
Er:Y AG), care utilizează braţe articulate pentru transmiterea radiaţiei laser, dar şi pentru 
laserii cu Nd:YAG sau alți laseri din vizibil şi infraroşu apropiat (400-2 100 nm), care 
utilizează fibre optice (Logunov şi Lemberg 1995). Totuşi, acest tip de cuplare între laser 
şi micromanipulator distorsionează calitatea inițială înaltă a fasciculului laser şi îl 
convertește într-un fascicul necolimat cu divergență ridicată, determinată de apertura nu- 
merică şi diametrul fibrei. Focalizarea fasciculului necolimat introduce noi limitări, res- 
pectiv un spot focalizat mare şi o iradianță coborâtă în focar. 

Singurul parametru variabil este apertura numerică a fibrei. Aceasta poate fi redusă 
artificial introducând o apertură (“apertură numerică transformată a fibrei”) (Logunov şi 
Lemberg 1995) şi localizată după conectarea fibrei optice. Această modificare va con- 

duce la o pierdere din puterea totală, dar efectul asupra iradianței este diferit. De exem- 
plu, o reducere cu 50 % a puterii, odată cu micşorarea mărimii spotului de până la 30 %, 
va determina o reducere de numai 5 % a iradianței. Utilizarea unei fibre cu diametrul 
miezului de 200 um sau chiar mai mic va amplifica reducerea mărimii spotului în focar. 


7.2.3. Dispozitive pentru endoscopie 


Pentru ca radiaţia laser să poată fi utilizată şi în intervenții chirurgicale pe organele 
interne au fost elaborate o serie de dispozitive specializate, ca de exemplu bronhoscoape, 
colposcoape, laringoscoape, cistoscoape şi altele. 

În ginecologie, laparoscopia cu laseri a devenit din ce în ce mai răspândită, Pentru ca 
laserul să determine o intervenţie laparoscopică sigură, el trebuie să asigure calităţi de 
secţionare și coagulare corespunzătoare, ca şi accesul cât mai puţin invaziv al fasciculului 
laser în abdomen, cu o pierdere minimă de energie. Transmisia fasciculului laser poate fi 
realizată în două moduri (Spörri er al, 1994). O cale este de a transmite fasciculul laser 
prin canalul operator al laparoscopului prin intermediul fibrelor optice, iar intervenția să 
se facă prin procedura în contact sau fără contact, Cea de-a doua cale este ca făsciculul să 
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fie transmis laparoscopului prin intermediul oglinzilor fixe ale unui braț articulat. La 
capătul acestuia, un sistem de oglinzi asigură cuplarea fasciculului laser în laparoscop. 

“Fasciculul este ghidat apoi prin canalul operator și focalizat pe țesut (procedura fără 
contact). 

La folosirea laserului cu CO, împreună cu un braţ articulat cuplat la laparoscop 
trebuie avute în vedere pierderile mari în transmiterea energiei şi reducerea iradianţei, în 
special când se utilizează gazul CO, pentru a fi suflat prin canalul operator. Alţi laseri, ca 
cei cu argon, Nd:YAG, sau armonica a doua a laserului cu Nd:YAG (“KTP”), ce emit la 
lungimi de undă cuprinse între 488 nm şi 1,06 um, pot fi adaptaţi cu uşurinţă fibrelor 
optice, dar radiaţia lor este puţin absorbită de apă şi pigmenți. Datorită unei adâncimi 
mari de penetrare optică, un volum mare de țesut este încălzit direct şi deci adâncimea de 
ablaţie poate fi controlată precis. 

Un interes deosebit pentru chirurgia laparoscopică îl prezintă laserii cu Er:YAG şi 
Ho:YAG, datorită faptului că radiaţia lor este puternic absorbită de apă şi poate fi trans- 
misă prin fibre optice disponibile comercial. În general, o secţionare de bună calitate, cu 
distrugeri termice minime, nu este însoțită şi de o coagulare corespunzătoare. De aceea, un 
sistem ideal pentru chirurgia laparoscopică ar putea fi o combinaţie a ambilor laseri. 
Aceasta ar permite ca chirurgul să aleagă fie lungimea de undă a laserului cu Er:YAG 
pentru o secționare precisă, fie cea a laserului cu Ho:YAG, pentru o hemostază superioară. 

Datorită limitării canalelor disponibile ale laparoscopului, diametrul total al sistemu- 
lui de transmitere a radiației laser trebuie să fie sub 3 mm (Helfer er al. 1994). În plus, 
pentru a utiliza procedura fără contact, care asigură chirurgului vederea liberă a câmpului 
operator şi pentru a obține o precizie înaltă de secționare, diametrul spotului focalizat 
trebuie să fie de maxim 600 um şi plasat la o distanță de lucru de 5-10 mm. Aceasta nece- 
sită un laser de vizualizare pentru a îndeplini ambele sarcini, adică a determina planul 

focal şi poziţia de interacţie laser-țesut pentru fasciculele laser din IR. Materialul lenti- 
lelor plasate la capătul fibrei trebuie să aibă o rezistență mecanică şi termică înaltă, pentru 
a evita distrugerea lor de țesutul ejectat în timpul ablaţiei. Pentru a îndeplini aceste 
condiții, Helfer er al. (1994) au utilizat pentru laserul cu Er:Y AG o fibră din ZrF, şi două 
lentile plan-convexe din safir. s 

Colposcoapele disponibile comercial pentru laserii cu CO» conţin sisteme optice de 
focalizare/defocalizare variabile continuu, cu o distanță de lucru de 300 mm. sunt dotate 
cu micromanipulatoare cu demultiplicarea mişcării. manetă-fascicul laser de până la 7, 
posedă cotieră ajustabilă şi. asigură un diametru al spotului de 0,5-0,6 mm în modul 
focalizat și 3,5-7 mm în modul defocalizat. 

Bronhoscoapele pentru laserii cu CO, sunt dotate cu aceleaşi facilități ca şi colposcoa- 
pele, dar în plus asigură ventilația şi evacuarea fumului, iar tuburile bronhoscopului au 
dimensiuni cuprinse între 3,5 mm dia, x 250 mm şi 9 mm dia. x 350 mm, pentru a putea 
fi adaptate tuturor grupelor de vârstă ale pacienţilor. Tubul cu diametrul de 9 mm poate fi 
folosit și ca esofagoscop. Lentilele cu distanţele focale cuprinse. între 250 şi 450 mm 
asigură mărimi ale spotului pe ţesut de 0,5-6 mm, 

Laserii cu CO, pot fi utilizaţi și în chirurgia endoscopică a vezicii urinare prin 
intermediul unor cistoscoape dedicate (Fournier et al. 1995), Acestea utilizează ghiduri 
de undă ceramice, braţe articulate şi un sistem de oglinzi, care asigură transmiterea unei 
puteri > 40 W în oricare punet de pe suprafața vezicii urinare. Prin cistoscop se insutlă 
continuu CO, pentru a îndepărta fumul şi urina, Pentru ca radiația laserului cu CO, să nu 
fie atenuată de absorbţia gazului insuflat, se foloseşte un laser cu CO, cu izotopul "CO, 
(1,1 um) (Adamson er al, 1994), 
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7.2.4. Sisteme de evacuare a fumului 


Emisiile de fum provenind de la chirurgia laser includ vapori, gaze și particule poluante, 
care sunt denumite generic „fum”. Emisiile rezultante din chirurgia laser produc efecte 
adverse asupra plămânilor (Feitag er al. 1988) şi poate obtura câmpul vizual al chirurgului, 
Un alt factor important este mirosul produs la iradierea țintelor biologice, In afară de 
obturarea câmpului operator şi mirosul neplăcut, norul de fum poate conţine și particule cu 
virusuri, care pot supune personalul medical riscului de infecție cu virusul papilomului, 
după tratamentul cu laser a negilor cutanaţi virali (Garden e/ al. 1988). Riscul de infecție cu 
hepatită B sau HIV, deşi improbabil, nu poate fi exclus în întregime. 

Sistemele de evacuare a fumului sunt dispozitive de aspirare care utilizează filtre de 
particule de mare eficienţă şi filtre din cărbune care curăță aerul înainte ca acesta să fie 
eliberat în cameră. 

Pe piaţă există câteva modele de sisteme de evacuare a fumului, care sunt destinate să 
capteze emisiile din timpul procedurilor laser. Sistemele sunt dispozitive independente de 
aspirare a fumului produs de procesul chirurgical, care este transferat într-o unitate de 
purificare a aerului. În mod obişnuit, un tub flexibil cu o duză la capăt este ataşat dispo- 
zitivului de aspirare, iar duza este plasată cât mai aproape de locul unde fasciculul laser 
interacționează cu țesutul. 

Una din întrebările care cere răspuns este cât de aproape trebuie plasată duza față de 
locul de interacție pentru a aspira complet emisia de fum. Smith et al. (1989) au efectuat 
o serie de experienţe pentru a estima gradul relativ de control al emisiei când duza de 
aspirare este localizată la diferite distanțe față de sursa de fum. Sistemul studiat de eva- 
cuare a fumului este capabil să asigure evacuarea completă a fumului numai dacă duza 
este plasată la o distanță mică, respectiv mai mică de 5 cm. 

Sistemul de evacuare a fumului trebuie pornit în acelaşi timp sau chiar înainte de 
aplicarea fasciculului laser şi trebuie menţinut în funcţiune pe întreaga durată de func- 
ționare. Dacă sistemul de evacuare a fumului este oprit o perioadă scurtă de timp, se vor 
acumula concentraţii mari de fum. Pentru situaţiile în care laserii funcționează în undă 
continuă, aspirarea fumului trebuie să continue 20-30 s după ce laserul a fost oprit. 

Dacă distanţa între duză şi țesut este mai mare de 5 cm, va rezulta acumularea unor 
concentrații mari de fum, la care se expun persoanele din apropierea locului de interacție 
şi în plus va determina creşterea concentraţiei de fond în blocul operator. Aceasta a fost 
situația când duza s-a găsit la o distanță de 30 cm față de sursa de fum. 

Direcţia şi viteza curentului de aer din cameră afectează eficiența de colectare a duzei 
sistemului de evacuare a fumului. Dacă curentul extern de aer are aceeaşi direcție cu cea 
impusă de duză, se realizează o colectare eficientă la distanțe mai mari. Dacă direcția 
curentului de aer se găseşte la 90% sau 1800 față de direcţia curentului impus de duză, efi- 
cienţa de aspirare scade rapid cu distanța (Smith er al. 1990). 

Procedurile chirurgicale care impun ca duza să fie localizată la distanțe mai mari de 5 cm 
necesită alte mijloace de control a fumului. Trebuie notat de asemenea că folosirea duzei de 
evacuare la distanța de 5 cm sau mai mică faţă de locul de interacție poate necesita adop- 

tarea tehnicii de sterilizare a duzei de evacuare a fumului, deoarece ea se găseşte prea 
aproape de țesut. Deşi duza este sterilă când este recepţionată de la producător, ea se poa- 
te contamina în timpul procedurilor chirurgicale, 

Sistemele de evacuare a fumului sunt eficiente când este asigurată cea maì înaltă rată 
posibilă de aspirare, Procedurile care utilizează puteri laser mai ridicate necesită rate mai 
mari de evacuare a fumului, Experimental, s-a găsit că cele mai eficiente sisteme de 
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Emisiile de fum provenind de la chirurgia laser includ vapori, gaze şi particule poluante, 
care sunt denumite generic „fum”. Emisiile rezultante din chirurgia laser produc efecte 
adverse asupra plămânilor (Feitag er al. 1988) şi poate obtura câmpul vizual al chirurgului. 
Un alt factor important este mirosul produs la iradierea țintelor biologice. In afară de 
obturarea câmpului operator şi mirosul neplăcut, norul de fum poate conţine şi particule cu 
virusuri, care pot supune personalul medical riscului de infecție cu virusul papilomului, 
după tratamentul cu laser a negilor cutanaţi virali (Garden er al, 1988). Riscul de infecție cu 
hepatită B sau HIV, deşi improbabil, nu poate fi exclus în întregime. 

Sistemele de evacuare a fumului sunt dispozitive de aspirare care utilizează filtre de 
particule de mare eficienţă şi filtre din cărbune care curăță aerul înainte ca acesta să fie 
eliberat în cameră. 

Pe piaţă există câteva modele de sisteme de evacuare a fumului, care sunt destinate să 
capteze emisiile din timpul procedurilor laser. Sistemele sunt dispozitive independente de 
aspirare a fumului produs de procesul chirurgical, care este transferat într-o unitate de 
purificare a aerului. În mod obişnuit, un tub flexibil cu o duză la capăt este ataşat dispo- 
zitivului de aspirare, iar duza este plasată cât mai aproape de locul unde fasciculul laser 
interacționează cu țesutul. 

Una din întrebările care cere răspuns este cât de aproape trebuie plasată duza față de 
locul de interacţie pentru a aspira complet emisia de fum. Smith er al: (1989) au efectuat 
o serie de experiențe pentru a estima gradul relativ de control al emisiei când duza de 
aspirare este localizată la diferite distanțe față de sursa de fum. Sistemul studiat de eva- 
cuare a fumului este capabil să asigure evacuarea completă a fumului numai dacă duza 
este plasată la o distanță mică, respectiv mai mică de 5 cm. 

Sistemul de evacuare a fumului trebuie pornit în acelaşi timp sau chiar înainte de 
aplicarea fasciculului laser şi trebuie menţinut în funcţiune pe întreaga durată de func- 
ționare. Dacă sistemul de evacuare a fumului este oprit o perioadă scurtă de timp, se vor 
acumula concentraţii mari de fum. Pentru situaţiile în care laserii funcționează în undă 
continuă, aspirarea fumului trebuie să continue 20-30 s după ce laserul a fost oprit. 

Dacă distanţa între duză şi țesut este mai mare de 5 cm, va rezulta acumularea unor 
concentraţii mari de fum, la care se expun persoanele din apropierea locului de interacție 
şi în plus va determina creşterea concentraţiei de fond în blocul operator. Aceasta a fost 
situația când duza s-a găsit la o distanță de 30 cm față de sursa de fum. 

Direcţia și viteza curentului de aer din cameră afectează eficiența de colectare a duzei 
sistemului de evacuare a fumului. Dacă curentul extern de aer are aceeaşi direcţie cu cea 
impusă de duză, se realizează o colectare eficientă la distanțe mai mari. Dacă direcţia 
curentului de aer se găseşte la 90° sau 180° față de direcția curentului impus de duză, efi- 
ciența de aspirare scade rapid cu distanţa (Smith et a/. 1990). 

Procedurile chirurgicale care impun ca duza să fie localizată la distanțe mai mari de 5 cm 
necesită alte mijloace de control a fumului, Trebuie notat de asemenea că folosirea duzei de 
evacuare la distanța de 5 cm sau mai mică faţă de locul de interacție poate necesita adop- 
tarea tehnicii de sterilizare a duzei de evacuare a fumului, deoarece ea se găseşte prea 
aproape de țesut, Deși duza este sterilă când este recepţionată de la producător, ea se poa- 
te contamina în timpul procedurilor chirurgicale. 

Sistemele de evacuare a fumului sunt eficiente când este asigurată cea mai înaltă rată 
posibilă de aspirare, Procedurile care utilizează puteri laser mai ridicate necesită rate mai 

mari de evacuare a fumului, Experimental, s-a găsit că cele mai eficiente sisteme de 
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evacuare a fumului au o capacitate de aspirare de circa 70 m/h (Smith et al. 1990), În 
acelaşi timp trebuie avută în vedere reducerea zgomotului produs de aceste sisteme, astfel 
încât la rata maximă de aspirare, zgomotul în cameră să nu depășească limita de siguranță, 
Cea mai bună eficiență a sistemelor de evacuare a fumului se obține când curentul 
extern de aer în sala de operaţie este direcționat către duza de evacuare, Se poate folosi 
` un curent de aer de 0,5-0,75 m/s pentru a controla emisia de fum în cazul procedurilor cu 
puteri laser de 30 W sau mai reduse; în cazul procedurilor cu puteri laser mai mari, 
curentul extern de aer trebuie să fie de cel puţin 1 m/s, Sursa pentru curentul extern de aer 
poate fi un sistem adiţional de evacuare a fumului sau o sursă de aer care face parte 
permanent din sala de operaţie. 
Este recomandabil ca pentru proceduri chirurgicale diferite să se utilizeze duze 
adaptate procesului de interacție respectiv. O duză adecvată va permite chirurgului să 
efectueze intervenţia fără a deplasa duza, menţinând astfel constantă eficiența de colec- 
tare a fumului. Grinvogel et al. (1994) au efectuat un studiu sistematic privind curgerea 
gazului pentru. diferite structuri de duze şi au găsit că geometria particulară a intrării 
duzei este mai puţin importantă atâta timp cât nu se trece de la curgerea laminară la cea 
turbulentă. S-a determinat că diametrul duzei și rata de curgere sunt parametrii principali 
care determină caracteristicile curgerii gazului şi eventual eficiența. Dacă marginile duzei 
sunt optimizate aerodinamic, zgomotul produs de curgerea gazului este redus semnificativ 
față de cazul duzei cu margini ascuţite. Aceasta face ca procedurile precum. chirurgia 
plastică în regiunile capului şi gâtului să devină mai confortabile. Pentru o putere laser de 
10 W, pragul de aspirație incompletă s-a găsit a fi 400 l/min (24 m/h) la o distanță de 5 cm. 
Evacuarea fumului din zona de interacţie are şi un alt efect: reduce temperatura în 
zona de interacție (Waters et al. 1990). Aspiraţia eficientă a fumului poate fi deci 
importantă pentru limitarea zonei de distrugere termică la marginile craterului de ablaţie. 
Un sistem de evacuare a fumului care se utilizează în chirurgia laser trebuie să aspire 
eficient norul de fum generat şi să rețină virusurile, bacteriile şi particulele de ţesut. El 
conţine un filtru primar care reține bacteriile şi virusurile. Reducerea titrului este mai 
mare de 10% la 0,3 um cu praf bacterial uscat. Filtrul primar trebuie înlocuit după fiecare 
şedinţă de lucru. Filtrul secundar protejează motorul (se înlocuieşte la fiecare 6 luni), iar 
filtrul cu cărbune asigură reducerea rapidă a mirosului. Filtrul final garantează reducerea 
titrului cu > 10: (99,99999999 %) la 0,01 um, validat pentru bacterii, virusuri şi particule 
(se înlocuieşte la fiecare 6 luni). Un astfel de sistem de evacuare a fumului asigură o rată de 
aspirare de 12 m°/h, la o presiune maximă de 100 mbari şi un nivel de zgomot de 58 dB. 


7.2.5. Tehnologii de scanare a fasciculului laser 


Laserul cu CO, şi-a dovedit utilitatea în dermatologie şi ginecologie pentru tratarea 
unor afecțiuni, inclusiv în chirurgia cosmetică şi estetică (Duţu et al. 1997). Utilizarea 
unui laser cu CO; în undă continuă poate cauza carbonizarea şi cicatrizarea țesutului da- 
torită conducţiei căldurii spre țesutul înconjurător. Pentru a evita aceste neajunsuri, sunt 
posibile două abordări (Duţu er al. 1996). O primă abordare implică utilizarea laserilor cu 
CO; în impulsuri scurte şi cu putere de vârf ridicată, astfel încât iradierea să se realizeze 
într-un timp mai scurt decât timpul de relaxare termică a țesutului (sub 1 ms). Cea de-a 
doua abordare face apel la un scaner optomecanic, care permite iradierea uniformă a unor 
suprafeţe delimitate și ablaţia controlată pe adâncimile dorite ale țesutului, 

Introducerea scanerului ca accesoriu al laserului cu CO, a trezit un nou interes în 
aplicaţiile dermatologice, deoarece se realizează un control precis pe zona leziunii, iar 
îmbunătăţirea este mai semnificativă dacă sunt tratate suprafețe mai mari. Ablaţia strat cu 
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strat a pielii poate fi obținută fără o necroză termică extinsă şi fără o cicatrice care să 
afecteze straturile profunde ale țesutului. Investigarea histologică a relevat că prima 
baleiere cu fasciculul laser îndepărtează epiderma lăsând o zonă de distrugere termică 
reziduală în dermă de 50-100 um. Baleierea suplimentară determină ablaţia unui strat cu 
grosimea de 25-50 um, cu o distrugere termică reziduală de 75-125 um. Drept rezultat, 
eritemul postoperator are o înfăţişare mai apropiată de starea naturală a pielii, observân- 
du-se de asemenea o împrospătare generală a pielii. 

Pentru a exemplifica cele de mai sus, să considerăm un laser cu CO; care emite o pu- 
tere de 15 W, al cărui fascicul gaussian este focalizat într-un spot cu diametrul de 0,3 mm. 
lradianţa rezultantă pe țesut este 21,2 kW/cm? (formula 3.41). Aceasta este considerabil 
mai mare decât pragul de vaporizare a țesutului fără o carbonizare reziduală extinsă a 
țesutului înconjurător (5 kW/cm?) (Slatkine er al. 1994). Să presupunem că timpul nece- 
sar ca fasciculul laser să baleieze omogen o suprafață cu diametrul de 3 mm este aproxi- 
mativ 100 ms. Pe această durată, laserul cu CO, va furniza țesutului o energie de 1,5 J. 
Deoarece energia tipică necesară pentru ablaţia completă a țesutului este 3 kJ/em? 
(2,5 kJ/cm? pentru apă), rezultă că menținând iradierea în acelaşi loc timp de 2 ms va 
rezulta un crater cu adâncimea mai mică de 150 um. ' 

Aşadar, iradierea țesutului fără scanare conduce la ambalarea termică, cu consecinţele 
negative legate de carbonizarea şi necroza țesutului. Scanarea manuală nu este posibilă, 
deoarece nu se poate menţine o rată de scanare uniformă. 

Duţu et. al. (1996) au dezvoltat un scaner simplu, compact şi eficient în funcționare, 
care poate fi adaptat tuturor instalațiilor chirurgicale cu laseri cu CO}. El este comandat 
de un calculator personal, prin intermediul unei interfeţe grafice originale. Principalele 
caracteristici ale acestui scaner optic sunt: unghiul maxim de deflexie = 20°; dimensiuni 
mici (20 mm x 15 mm x 15 mm pe unitate de scanare); liniaritate mai bună de I %; frec- 
venţă de rezonanță înaltă (peste 60 Hz); putere electrică de comandă redusă (aproximativ 
1 W pe unitatea de scanare pentru deviația maximă). S-a calculat că o rezoluție de 8 biţi a 
buclei electronice îndeplineşte cerințele impuse unui scaner cu laser cu CO, în aplicaţiile 
chirurgicale obişnuite. 

Pornind de la aceste date de proiectare, s-a elaborat un program de comandă care 
permite realizarea baleiajului pe o singură direcție (linie cu linie, baleiaj dus-întors, bale- 
iaj pe două direcţii perpendiculare), sau baleiajul pe contururi dinainte stabilite (spirale, 
curbe Lissajous etc.). 

Laserul cu CO, în undă continuă cuplat cu un astfel de scaner a fost testat pentru 
diverse materiale şi probe biologice: hârtie fotografică, plexiglas, suprafața unei frunze 
sau a unor fructe (măr, banană, portocală, roşie), cu rezultate foarte bune (Duţu er al. 
1996). Aceste experimentări au permis elaborarea protocoalelor de iradiere cu laser prin 
scanare, care ulterior au putut fi aplicate şi la om (Duţu et al. 1997). Ablaţia controlată 
prin scanare a unor leziuni ale pielii a determinat vaporizarea omogenă a țesutului, cu o 
distrugere termică minimă a țesutului înconjurător, care a permis ca timpul de vindecare 
să fie redus la 1-2 săptămâni. 

Calitatea intervenției chirurgicale cu laserul cu CO, poate fi îmbunătățită în plus dacă 
se asociază tehnologia de scanare cu funcționarea laserului în regim superpuls (Duţu er 
al. 1998), 

In concluzie, principalele avantaje ale scanării asistate de calculator a fasciculului 
laserului cu CO» sunt: 

a) controlul individual al parametrilor care intervin în procedura chirurgicală cu laser 
(expunerea radiantă, diametrul» fasciculului, timpul de iradiere într-un punct, modul de 
baleiere a unei suprafețe, viteza de deplasare a fasciculului laser, suprafața scanată, 
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timpul de scanare), care permite minimizarea distrugerilor termice reziduale la ablaţia 
laser a țesuturilor (unele tratamente dermatologice impun condiţii foarte restrictive pentru 
iradierea cu laserul cu CO3); 

b) rezultatele sunt mai reproductibile, iar chirurgul se familiarizează uşor cu această 
tehnologie; 

c) timpul de remanenţă într-un punct de iradiere este reglabil şi uniform, putând fi ales 
mai mic decât timpul de relaxare termică a țesutului; 

d) adâncimea de ablaţie este controlată mai bine, reducând riscul unor efecte adverse; 

e) ablația țesutului are loc cu o distrugere termică minimă a țesutului adiacent, astfel 
că vindecarea este mai rapidă. 

Pentru rezultate cosmetice şi estetice optime în dermatologie, expunerea radiantă a 
fasciculului laserului cu CO, într-un punct de iradiere trebuie să se încadreze într-un do- 
meniu foarte îngust: 3,7-4,5 J/cm?. 


aa tal pa, Aaa 


8 
RISC LASER ŞI PROTECȚIE LASER 


8.1. STANDARDE 


Elaborarea standardelor are ca scop protejarea persoanelor faţă de radiația laser în 
domeniul de lungimi de undă 180 nm-l mm prin indicarea nivelurilor de utilizare sigură a 
radiaţiei laser şi introducerea unui sistem de clasificare a laserilor şi a aparatelor cu laser 
ţinând cont de gradul de risc pe care îl prezintă. : 

Dacă la început fiecare țară îşi elabora propriile standarde (vezi de exemplu Proc. 
SPIE 1143/1989; Weiner et al. 1997), în ultimul deceniu această activitate a fost preluată 
de Comisia Internaţională de Electrotehnică (CEI) (Comitetul Tehnic nr. 76), care este o 
organizaţie mondială de standardizare compusă din toate comitetele naționale de electro- 
tehnică. În noiembrie 1993, CEI a publicat prima ediţie a standardului CEI 825-1 intitulat 
„Securitatea aparatelor cu laser. Partea 1: Clasificarea echipamentului, prescripţii şi ghid 
de utilizare”, care a înlocuit standardul CEI 825 publicat în 1984. De asemenea, în 1996 
CEI a revizuit standardul asupra laserilor medicali (CEI 601-2-22: Medical Electrical 
Equipment - Particular Requirements for the Safety of Diagnostic and Therapeutic Laser 
Equipment, Edition 2, 1996). 

Comitetul European de Standardizare în Electrotehnică (CENELEC) a adoptat în 
1993 standardul CEI 825-1 ca standard european sub codul EN 60 825-1 şi acelaşi titlu. 
Astăzi, numai acest standard poate fi utilizat pentru normele de protecție şi certificare a 
produselor în Europa, care înlocuieşte toate documentele elaborate anterior. Institutul 
Român de Standardizare (IRS) a preluat în 1996 standardul european ca standard român 
sub codul SR EN 60 825-1, fiind identic cu acesta. 

În SUA, American National Standards Institute (ANSI) a elaborat standardele 
Z-136.1/1986, amendat în 1993 (Utilizarea în siguranță a laserilor), Z-136.2/198£ 
(Utilizarea în siguranță a laserilor cu fibre optice), Z-136.3/1996 (Protecţia laser în 
centrele de sănătate) şi Z-136.4/1998 (Măsurători şi instrumentaţie pentru protecţia laser). 

Diferenţele între standardul american şi cel european constau în etichetarea produselor, 
limitele pentru clasa 1 (pentru unele produse), criteriile de măsurare şi radiaţia colaterală. 

Standardul român SR EN 60 825-1 împarte laserii în patru clase după riscurile aso- 
ciate în funcție de lungimea de undă, durata de emisie şi puterea sau energia emisă. În 
legătură cu această clasificare se utilizează limira de emisie accesibilă (AEL - accesible 
emission limit), çare este nivelul maxim de emisie accesibilă permis pentru o anumită 
clasă, Pentru fiecare clasă de laseri sunt indicate măsuri care reduc riscul laser. În acest 
fel, nu sunt impuse restricții de utilizare pentru laserii proiectați astfel încât să asigure 
protecţia corespunzătoare, x 

Riscul Jaser este caracterizat de expunerea maximă permisă (MPE - maximum 
permissible exposure), care reprezintă acel nivel al radiației laser la care pot fi expuse 
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persoanele în condiții normale, fără a suferi efecte nedorite. Nivelurile MPE reprezintă 
nivelul maxim la care pot fi expuse ochiul sau pielea fără să sufere o rănire imediată sau 
după un timp îndelungat, Aceste niveluri depind de lungimea de undă a radiaţiei, de dura- 
ta impulsului sau timpul de expunere, țesutul expus şi de dimensiunea imaginii pe retină 
pentru radiația din vizibil şi infraroşu apropiat în domeniul 400-1400 nm. Nivelurile de 
expunere maximă permisă sunt specificate în standard (la nivelul actual de cunoaştere). 

Conform standardului român, un aparat medical cu laser este orice aparat cu laser 
proiectat, fabricat, destinat sau promovat în scopul iradierii oricărei părți din corpul uman 
pentru diagnosticare in vivo, chirurgie sau terapie. 


8.2. CLASE DE LASERI 


Datorită varietăți mari de domenii de lungimi de undă, de energie şi de parametri ai 
impulsurilor care caracterizează un fascicul laser, pericolele care pot apărea în urma utili- 
zării laserilor sunt diversificate. De aceea, este imposibilă considerarea laserilor ca un 
grup unic, caracterizat prin limite de siguranță în funcţionare comune. Standardul SR EN 
60 825-1 clasifică laserii în patru clase (1-4, clasa 3 având două subclase, 3A şi 3B), în 
funcție de riscurile asociate. Standardul stabileşte limite precise ale puterii şi energiei 
laser pentru fiecare clasă de laseri, sub forma unor tabele, în funcţie de lungimea de undă 
şi durata de emisie a laserului (vezi Anexa 3). În cele ce urmează vor fi menţionate doar 
caracteristicile esenţiale ale fiecărei clase de laseri. 

Clasa 1 (fără riscuri cunoscute). Un aparat cu laser din clasa 1 este orice aparat cu 
laser care nu permite accesul uman la o radiație laser care depăşeşte limitele de emisie 
accesibile pentru clasa 1, pentru lungimile de undă şi duratele de emisie respective. Expu- 
nerea maximă permisă nu poate fi depăşită în nici un caz. Această clasă include laserii 
care intrinsec nu prezintă nici un pericol în orice condiţii de utilizare previzibile în mod 
rezonabil şi ei pot fi utilizaţi fără măsuri de protecţie speciale. Totuşi, unele dispozitive 
pot include componente în interiorul structurii protejate prin construcție cu un nivel de 
emisie a radiaţiei care poate fi periculos, De aceea, aceste structuri protejate nu trebuie 
deschise niciodată în timpul funcţionării. 

Clasa 2 (risc coborât). Un aparat cu laser din clasa 2 este orice aparat cu laser care: 

a) permite accesul uman la radiaţia laser care depăşeşte limitele de emisie accesibile 
pentru clasa 1, dar care nu depăşeşte limitele de emisie accesibile pentru clasa 2 în do- 
meniul de lungimi de undă 400-700 nm; 

b) nu permite accesul uman la o radiație laser care depăşeşte limitele de emisie 
accesibile pentru clasa 1 pentru oricare altă lungime de undă; 

Clasa 2 include așadar laserii care emit radiaţie vizibilă în domeniul de lungimi de 
undă de la 400 nm la 700 nm, cu o putere în undă continuă (t> 0,25 s) mai mică de 1 mW, 
dar mai mare decât cea pentru laserii din clasa 1 (0,39 uW). Un reprezentant tipic al 
acestei clase este laserul cu He-Ne cu putere mai mică de 1 mW. Laserii din această clasă 
nu prezintă rise de incendiu, iar radiaţia lor împrăștiată nu este periculoasă. Ochiul este 
protejat de leziuni numai dacă funcţionează reacţia defensivă la lumină orbitoare (reflexul 
de clipire), prin închiderea pleoapelor, Pentru o persoană normală, reflexul de clipire are 
loc cu o întârziere de 0,25 s, Această clasă de laseri este periculoasă numai dacă ochiul 
este menţinut în mod deliberat în fasciculul laser, De asemenea, expunerile repetate nu 
sunt lipsite complet de risc, 
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Clasa 3 (rise coborât şi moderat). Un aparat cu laser din clasa 3 este orice aparat cu 
laser care permite accesul uman la o radiaţie laser care depăşeşte limitele de emisie 
accesibile pentru clasele 1 şi 2, după caz, dar care nu permite accesul uman la o radiație 
laser care depăşeşte limitele de emisie accesibile pentru clasa 3, pentru orice durată a 
emisiei şi orice lungime de undă. În această clasă se încadrează sistemele laser de putere 
medie. Riscul de incendiu este neglijabil şi expunerea pe durată mică a pielii nu este 
însoțită de distrugeri, 

Clasa 34 (risc coborât). În această clasă se încadrează laserii care nu prezintă pericol 
pentru ochiul liber, Laserii din clasa 3A îndeplinesc următoarele condiţii: 

a) pentru radiația din spectrul vizibil, puterea pentru laserii în undă continuă este mai 
mică de 5 mW (£ > 0,25 s); pentru laserii cu funcţionare în impulsuri repetitive sau care 
au fasciculul scanat (7 < 0,25 s), limita este de 5 ori cea a laserilor din clasa 2. Iradianţa în 
orice punct al fasciculului laser nu depăşeşte 25 mW/m?; 

b) pentru spectrul din afara celui vizibil, radiaţia laser nu trebuie să depăşească de 5 ori 
limitele clasei 1. 

Pentru laserii care emit în domeniul de lungimi de undă de la 400 nm la 700 nm, 
protecția este asigurată prin reflexele de apărare (reflexul de închidere a ochiului). Pentru 
alte lungimi de undă, pericolul pentru ochiul.liber este mai mare decât cel corespunzător 
clasei 1. Privirea directă în fascicul este. periculoasă numai dacă durează mai mult de 0,25 s 
sau dacă radiația laser este. transmisă printr-un sistem optic (binocluri, telescoape, 
microscoape). Radiația reflectată difuz nu este periculoasă. 

Clasa 3B (risc moderat). La aceşti laseri, privirea direct în fascicul este întotdeauna 
periculoasă. Expunerea la reflexii difuze este în mod normal lipsită de pericol. Laserii 
care emit în undă continuă nu pot depăşi 0,5 W. Expunerea radiantă a laserilor în 
impulsuri trebuie să fie mai mică de 10” J/m?. Reflexiile difuze nu prezintă risc dacă 
distanța minimă de privire este 13 cm, iar timpul maxim de privire este 10 s. 

Clasa 4 (risc înalt). Un aparat cu laser din clasa 4 este orice aparat cu laser care 
permite accesul uman la o radiaţie laser care depăşeşte limitele de emisie accesibile 
pentru clasa 3B. În această clasă se înca- 
drează laserii de putere mare, care prezintă 
pericol biologic prin expunerea la radiaţia 
directă sau difuză. Laserii din clasa 4 au o 
limită superioară de emisie accesibilă. Ei 
pot provoca arsuri ale pielii şi prezintă peri- 
col de incendiu şi de aceea utilizarea lor ne- o RR 
cesită măsuri de precauţie deosebite. 5 A CLASA 1 

Aşadar, un laser se încadrează într-o 
anumită clasă numai dacă radiaţia emisă se 
încadrează sub limita de emisie accesibilă a 
acelei clase (AEL), Încadrarea celor patru 
clase de laseri într-o diagramă putere-lungi- 
me de undă este prezentată în figura 8,1. Fig. 8.1. Încadrarea claselor de laseri în 

pe ea T Bus Santa dara diagrama putere laser — lungime de undă. 


seri, în conformitate cu standardul ANSI Z-131,1-1993, Expunerea maximă permisă 


poate fi determinată pentru diverse situaţii concrete cu ajutorul unor programe de calcul 
specializate, 


600 1000 1400 1800 
Vizibil IR apropiat IRA IR-8 
Lungime de undă Inm) 


IRC 
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Tabelul 8.1. lxpunerea maximă permisă (MPE) pentru laserii lolosiţi în mod uzual în biofotonică 


Laser 


Laser cu Arl’ 

Laser cu NeCl 

Laser ionic cu argon 
Laser cu vapori de cupru 
Laser cu He-Ne 

Laser cu vapori de aur 


Laser ionic cu kripton 


Laser cu NA YAG 


Laser cu Nd:YAG 


Laser cu Nd: YAG în impulsuri 
Laser cu Ho:YAG în impulsuri 
Laser cu sticlă cu erbiu 

Laser cu Er YAG 


Laser cu HE 


Laser cu Ho:YAG în undă continuă 
Laser cu CO în undă continuă 
Laser cu CO: 


Lungimi de undă 


ef MPE (ochi) 
principale 
193 nm 3.0 ml/enr timp de 8 h 
308 nm 40 mJ/cm? timp de 8 h 


488: 514.5 nm 
510, 578 nm 
032,8 nm 

628 nm 


3.2 mW/em2 pentru 0.1 s 
2.5 mW/em” pentru 0.25 s 
1,8 mW/em pentru 1.0 s 
1.0 mW/cm? pentru 10 s 


568; 647 nm 
1.064 um 5.0 J/cm? pentru 1 ns-50 ps 
Nu există MPE pentru t < | ns 
5 mW/em” pentru 10 s 
-1,334 um 40 uJ/em? pentru Í ns-50 us 
. 40 mW/cm- pentru 10 s 
1.44 pim = 
llum? 0.1 J/cm? pentru | ns-l ms 
1.54 um 1.0 J/cm? pentru L-1 000 ns 
2.94 um 10 J/cm? pentru 1-100 ns 
2.7-3.1 um 10 mJ/em? pentru 1-100 ns 
am | 100 mW/em? pentru 10 s-$ h 
Sum y 


(arii limitate) 
| 10 mW/cem“ pentru > 10 s 


10.6 um (pentru piele) 


8.3. RISC LASER 


Radiația laser nu este o radiație ionizantă şi se deosebeşte de radiaţia ionizantă 
produsă de razele X şi gama, prin efecte biologice diferite. Riscurile asociate radiaţiei 
laser cuprind riscurile pentru ochi, riscurile pentru piele, riscurile pentru incendii, riscuri 
electrice, riscuri chimice, riscuri la raze X, riscuri pentru auz şi altele (Sliney 1995). 

Domeniile mărimilor radiometrice aproximative, de interes pentru analiza riscurilor 


laser, sunt prezentate în tabelul 8.2, 


Tabelul 8.2, Mârimile radiometrice aproximative pentru analiza riscurilor laser 


Bandă spectrală Iradianf 
|W/em 
UY- şi UV-C 10710 
(180 -315 nm) 
UV-A l- 10' 


Expunere 


Radiantà Radianţă 
radiuntă Weser] integrată 
Jin? duse) __ 
|- 10 N/A N/A 
10 = 105 N/A NA 


(315 „380 nm) 


i 


Risc laser şi protecție laser 563 


n i a 


Bandă spectrală Iradianjă Expunere Radianţă Radianţă 
[W/em?] radiantă [W/m sr] integrată 
|J/m?] J/me:sr 


Vizibil 107- 10° 100-107 10-10 10-10 
(380 - 700 nm) 
IR-A 102-101 102-102 “10 107 10 - 10% 
(700 - 1400 nm) A 
IR-B şi IR-C 10°- 10° 10-10 N/A N/A 


Ld um = lmm) 
N/A = nu este aplicabil 


8.3.1. Riscuri pentru ochi 


Ochiul este un organ extrem de complex (figura 8.2). Efectele radiaţiei laser asupra 
ochiului depind puternic de lungimea de undă. Curba de transmisie a mediilor oculare în 
funcţie de lungimea de undă este prezen- 
tată în figura 8.3. 

Ochiul uman normal are o transmisie 
mai mare de 80 % în domeniul: spectral erină 
500-950 nm (Svaasand ct al. 1989). În IR 
apropiat, transmisia are o valoare minimă - MAcuLA 
de 40 % între 950 şi 1 000 nm, dar creşte ; 
din nou la = 80 % la lungimea de undă 
1 100 nm şi apoi scade la ~ 10 % în dome- 


SCLERĂ 
COROIDĂ 


MUSCHI 


CILIARI 
Sg 


UMOARE S: i 
VITROASĂ `; 


niul 1 200-1 300 nm. Ochiul este opac pen- DEE 
tru lungimi de undă mai mari de 1 400 nm, CORP CILIAR 
ca şi pentru lungimi de undă mai mici de A 

400 nm. Absorbţia în epiteliul pigmentar PIGMENTAR 


retinian şi în coroidă este dominată de ab- 
sorbția melaninei şi scade liniar cu lungi- 
mea de undă de la ~ 70 % pentru 450 nm, 
la ~ 10 % la 1 000 nm. Absorbţia tipică în domeniul spectral 1.000-1-150.nm este 10% şi 
scade la 5 % la 1 200 nm. Reflectanța epiteliului pigmentar retinian Şi a coroidei creşte 
liniar cu lungimea de undă de la | 

10 % pentru 500 nm, la 40 % pentru 100 
900 nm. Reflectanța păstrează o va- 
loare de 40-45 % până la 1:300 nm, 
după care scade la 15 % la lungimea 
de undă de | 450 nm. 

Aşadar, în vizibil (400-700 nm) 
și în IR apropiat (780-1 400 nm), 
corneea și cristalinul sunt transpa- 
rente şi radiaţia laser atinge retina, dz Da 
Sistemul optic al ochiului focali- 

Zeară radiaţia pe retină, În IR, între A 
780 nm şi 1 400 nm, retina este Fig, 8.3, Valorile medii ale transmisiei radiației laser prin 
vulnerabilă, Pierderea transparenţei mediile oculare umane în functie de lungimea de undă, 
cristalinului poate interveni la expuneri repel 
domeniul 1 400-3 000 nm, distrugerile majore s 
Astfel de leziuni pe cornee pot apăre 


Fig. 8.2. Ochiul uman. 


20 |- IR 


Trensmisie 1% ] 
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Distrugerile pe retină produse de radiaţia care penetrează corneea şi cristalinul (400- 
1 400 nm, domeniu spectral numit uneori și regiunea de risc pentru retină) se datorează 
creşterii iradianței de la cornee la retină, cu aproximativ raportul dintre aria pupilei şi aria 
imaginii pe retină. Pupila este o apertură variabilă, dar diametrul maxim poate fi de 7 mm 
pentru un ochi tânăr, în cazul în care ea este dilatată la maxim. Imaginea pe retină 


corespunzând unei astfel de pupile poate avea un diametru cuprins între 10 şi 20 um (mai 
mic decât diametrul unui fir de pi uman), În acest fel, creşterea iradianței între cornee Şi 
retină este de aproximativ 2.105-5- 10° ori. Astfel, la o iradianță pe cornee de 50 W/m’? 
corespunde o iradianță pe retină de 2,5- 10” W/m?. Dacă un fascicul intens de radiație laser 
este focalizat pe retină, numai o mică parte din radiaţie (~ 5 %) este absorbită de senzorii 
vizuali, iar restul este absorbită de melanina din epiteliul pigmentar retinian. În regiunea 
maculară, o parte din radiaţia cu lungimea de undă 400-500 nm este absorbită de către 
pigmentul macular. Energia absorbită va cauza încălzirea locală şi va arde atât epiteliul, 
cât şi conurile şi bastonaşele adiacente, sensibile la lumină. Această arsură poate duce la 
pierderea vederii, care, în funcţie de intensitatea expunerii, poate fi sau nu permanentă. 

O scădere a capacității de vedere va fi observată la un ochi iradiat cu laser numai dacă 
este implicată partea centrală a retinei sau fovea din maculă. Fovea, adâncitura din 
centrul maculei, este cea mai importantă parte a retinei, care determină vederea cea mai 
clară. Unghiul vizual subîntins de fovea este aproximativ egal cu cel subîntins de lună. 
Dacă această regiune este distrusă, scăderea capacităţii de vedere poate apărea mai întâi 
ca o pată albă care umbreşte zona centrală a vederii şi care se poate transforma într-o pată 
neagră în decurs de două săptămâni. Leziunile periferice pe retină se observă subiectiv 
numai dacă distrugerea retinei are loc pe zone extinse. 

In UV, pentru radiația cu lungimea de undă 200-315 nm, apar iritații'ale conjunctivei şi 
corneei analoage cu cele produse de sudura cu arc. Între 315 nm şi 400 nm poate interveni 
pierderea transparenţei cristalinului la expuneri repetate sau prelungite la radiația laser. 

Pentru a elimina riscurile pentru ochi, trebuie evitată orice reflexie accidentală a 
fasciculului laser în ochi, atât pentru operator, cât şi pentru celelalte persoane prezente în 
apropierea laserului. 


8.3.2. Riscuri pentru piele 


Riscurile pentru piele în vizibil şi IR apar la expuneri radiante mult mai mari decât cele 
care induc leziuni în ochi (a se compara tabelele 6 şi 8 din Anexa 3). Leziunile pe piele se 
manifestă sub formă de înroşire, senzaţie de usturime, arderi şi carbonizare în adâncime. 

Efectul biologic al iradierii pielii produs cu laseri din vizibil (400-700 nm) şi IR 
apropiat (700-1 060 nm) poate varia de la un eritem uşor până la băşicări severe. O arsură 
superficială de culoare gri predomină la țesuturile cu absorbție mare, care sunt supuse 
iradierii cu impulsuri laser scurte de' mare putere, Aceasta poate să nu fie urmată de eri- 
tem, În IR îndepărtat și UV, diferenţa între expunerile radiante de risc pentru piele şi ochi 
este mai mică, Totuși, în IR îndepărtat există riscul arsurilor, 

În UV, înroșirea și arderea pielii poate apărea mai târziu (ca la insolație). În domeniul 
315-400 nm în plus față de arsuri, poate avea loc excitârea pielii pigmentate. Riscul 
inducerii cancerului cu radiația UV este departe de a fi neglijabil, 

Severitatea distrugerilor depinde de durata expunerii şi de adâncimea de penetrare a 
radiaţiei laser, În general, dacă expunerea durează o secundă sau mai mult, răspunsul la 
durere determină o mişcare de îndepărtare a țesutului expus din calea fasciculului laser, 
limitând astfel durata de expunere, În cazul laserului cu CO2, expunerea la fascicule laser 
de mare putere pe durate scurte nu va determina arsuri adânci, deoarece adâncimea de 
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penetrare a acestei radiaţii laser este extrem de mică (circa 15 um). Aşadar, în aceste 
cazuri, radiaţia laserului cu CO, nu va penetra grosimea normală a stratului cornos (stra- 
tum corneum). Distrugerea epidermei se datorează conducţiei termice de la stratul cornos 
spre straturile mai adânci. Dimpotrivă, radiaţia laserului cu Nd:Y AG, care penetrează pe 
o adâncime de câţiva mm în țesut, poate cauza o ardere profundă la expuneri radiante 
imediat peste pragul de ardere. Alţi laseri (Ho:YAG la 2,1 um, Nd:YAG dublat în frec- 
venţă la 532 nm, argon la 488 nm şi 514,5 nm) produc o adâncime de ardere intermediară 
între laserul cu CO, şi laserul cu Nd:YAG (Sliney 1995). 

Pragul de producere a arsurilor pe piele este de ordinul a câtorva J/cm? şi acest nivel 
de expunere nu este atins de un laser chirurgical în afara zonei focale. Un sumar al efecte- 
lor patologice asociate expunerii excesive la radiaţia electromagnetică, în conformitate cu 
standardul SR EN 60 825-1, este prezentat în tabelul 8.3. 


Tabelul 8.3. Efecte patologice asociate expunerii excesive la radiaţia electromagnetică 


Regiunea spectrală "Ochi Piele 
UV-C > 


. 


(200 - 280 nm) JE Accelerarea proceselor de 
UV-B L Cioker atit îmbătrânire a pielii 
(280 - 315 nm) Pigmentaţie mărită 
UV-A i tt la fe să 
(315 - 400 nm) sg Pia f înnegrirea pigmeriţilor 
- Vizibil se e e til Reacţii fotosensibile 
(400 - 780 nm) 3 7 
m A Cataractă, arsuri ale retinei 
(780 - 1 400 nm) îi i 
IR-B 4 A i PF 
(1400 - 4.000 nm): Cataractă, arsuri ale corneei i Arsuri ale pielii 
“IR-C: 


(4.000 - 105 nm) Numai arsuri ale corneei 


8.3.3. Riscuri pentru incendii 


„Arsuri ale pielii cu consecinţe tragice pot apărea şi datorită aprinderii hainelor prin 
iradierea directă sau cu un fascicul laser reflectat. Aceste efecte pot interveni în cazul 
laserilor de putere, în mod normal la cei cu funcționare în undă continuă, cu o putere de 
peste 0,5 W. Totuşi, arsuri ale pielii prin incendierea hainelor datorită expunerii acciden- 
tale cu laseri medicali sunt raportate extrem de rar. Fasciculul laser poate aprinde şi alte 
materiale inflamabile care se găsesc în calea sa, ca de exemplu feşele sau tampoanele (în 
special cele din materiale plastice şi uscate). 


8.3.4, Riscuri electrice 


Electrocutarea poate fi mortală, Majoritatea surselor de alimentare ale laserilor fumi- 
zează tensiuni înalte (kV sau chiar zeci de kV), Bancurile de condensatori pot rămâne în- 
cărcate chiar și când alimentarea electrică a surselor este oprită. 

Măsura adevărată a severităţii unui şoc electric nu este tensiunea, ci mărimea curen- 
tului care parcurge corpul uman. Curentul depinde de starea pielii (umedă sau uscată) şi 
de punctele de contact. Rezistenţa pielii poate varia între 100 Q pentru pielea umedă şi 
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peste 500 KO pentru pielea uscată, lilectele fiziologice ale scurgerii curentului prin orga- 
nism sunt următoarele: 

-$ 10 mA; senzaţie uşoară, nedureroasă, lără pierderea controlului muscular; 

= 20 mA: senzaţie dureroasă; 

= 75 mA; respirația încetează; 

= 100 mA: arsuri ale pielii şi librilaţie ventriculară, 

Aceste praguri de curenți sunt mai mari pentru bărbaţi decât pentru femei şi sunt mai 
mări pentru curentul continuu decât pentru curentul alternativ (50 117). Pentru o tensiune 
cu lrecvenja de 10 kHz, prapurile de curenți sunt mai mari faţă de tensiunile continue, 

Toate aparatele medicale cu laseri sunt prevăzute cu un întrerupător de urgenţă, care 
este vizibil (de obicei. roşu) şi uşor accesibil, Acţionarea acestuia întrerupe alimentarea 
electrică a aparatului, Prin proiectare, toate echipamentele şi ansamblele experimentale 
trebuie să fie izolate corespunzător, iar accesul la înalta tensiune să fie imposibil în tim- 
pul funcţionării (aparatele medicale cu laseri sunt prevăzute cu microcomutatoare care 
întrerup alimentarea electrică în cazul îndepărtării unui capac sau a unui panou). De asc- 
menea, aparatul trebuie legat la pământ în mod corespunzător. 


8.3.5. Riscuri chimice 


Riscurile chimice sunt legate de coloranţi şi solvenţi, de distrugerea materialelor 
oplice şi a țintelor şi de ozon. Riscurile datorită substanţelor chimice produse prin piroliza 
laser sunt tratate într-un paragraf separat. 

Coloranţii sunt compuşi organici complecși. Li se pot descompune prin încălzire în 
substanţe toxice: oxizi de carbon şi azot, acid clorhidric și acid fluorhidric. Unele din ele 
sunt mortale dacă sunt ingerate. Cel mai mare risc este capacitatea mulagenică sau can- 
cerigenă a unor substanțe, indiferent de modul de contact (inhalare, ingerare, sau prin p- 
enetrare cutanată). 

Componentele optice (lentile, oglinzi, ferestre, cristale) pot fi descompuse de fascicu- 
lele laser, fiind capabile să producă acrosoli sau vapori toxici. Ventilaţia şi aspirarea pot 
reduce acest risc. | 

Ozonul este un iritant puternic pentru traiectul respirator. Ozonul este produs de anu- 
mite tipuri de laseri care utilizează sau generează radiaţie UV intensă. 


3.3.6. Riscuri la raze X 


rgs . , K are Pe 23 ` . ` 
Vensiunile înalte (> 5 kV) utilizate în sursele de alimentare ale laserilor pot gencra 
raze X, În general, carcasa echipamentului va absorbi razele X emise de tensiunile înalte. 


8.3.7. Riscuri pentru auz 


Descârcările în laseri sau străpungerea optică a tasciculelor focalizate pot produce 
zgomote foarte intense (2 80 dB). Personalul medical şi pacienţii vor utiliza în aceste ca- 
uri echipament de protecție antizeomot, 


8,3,8, Ale riscuri 


Unele aplicaţii ale laserilor sunt însoţite de radiaţii ionizante (în special în imagistică). 
„Pentru radiaţiile ionizante se aplică măsurile specifice, Răcirea criogenică (cu azot lichid) 
poate produce arsuri şi de aceea se impune manipularea cu grijă a acestor substanţe. Sunt 
posibile de asemenea explozia bancurilor de condensatoare sau a sistemelor de pompai 
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optic (lămpile fash) utilizate pentru sistemele laser de mare putere, sau reacții explozive 
induse de laser. 


8.3.9. Riscuri legate de norul de fum 


Aerosolii, vaporii şi gazele în norul de fum produs în timpul ablaţiei laser a ţesuturilor 
poate constitui o ameninţare pentru personalul medical şi pentru pacient şi pot constitui 
un risc potenţial pentru sănătate. În afara riscurilor pentru sănătate datorate compuşilor 
organici volatili (care pot conţine substanţe chimice toxice, ca de exemplu hidrocarburi 
aromatice policiclice - Spleiss er a/, 1996), particulele şi fragmentele de țesut ejectate în 
atmosteră pot fi inhalate, constituind un pericol suplimentar. 

Dacă țesutul este tratat numai prin pertorare (tinta fixă, fascicul fix), se observă un jet de 
tum şi vapori care părăsesc suprafața pe o direcţie aproximativ perpendiculară pe tesut, În 
cazul în care țesutul este secționat, jetul este emis pe o direcţie contrară direcţiei de înaintare 
a fasciculului laser. Pe distanţe de câţiva cm se observă jetul bine conturat cu vapori, fum şi 
particule mai mari, în timp ce la distanțe mai mari (de exemplu în zona de respiraţie). 
propagarea norului de fum poate fi descrisă ca un amestec de procese de difuzie şi convec- 
ție. Mici modificări în structura materialului țintă (de exemplu țesutul muscular intercalat 
neregulat cu grăsime) pot conduce la distribuții unghiulare neregulate ale norului de fum. 

Mai multe studii au demonstrat ca în timpul ablaţiei laser pot fi dispersate în 
atmosferă particule vii, în diverse condiţii de iradiere (Matchette er al. 1991, Wâllmer er 
al. 1996, Weber 1996, Capizzi er al. 1998. Ziegler er al. 1998). Particulele vii sunt 
incluse în produsele de ablaţie care sunt ejectate de la suprafața țesutului. S-a observat că 
adesea particulele vii sunt detectate pe plăci plasate sub axa fasciculului şi aproape 
niciodată pe plăci situate deasupra fasciculului laser. Aceasta sugerează că particulele vii 
sunt asociate cu fragmente de țesut relativ mari, care se regăsesc la o distanţă mai mică de 

100 mm faţă de locul de impact al fasciculului laser. Raportul între numărul de particule 
vii dispersate şi numărul de particule vii care ar putea fi dispersate de un impuls laser cu 
durata de | s este de ordinul 10%-10%. 

Sawchuk er al. (1989) au arătat că este posibil transferul virusului papilomului infec- 
fios din leziuni iradiate cu laserul cu CO». Aceşti autori au demonstrat că virusurile pot fi 
îndepărtați din norul de fum prin filtrarea cu o mască chirurgicală obişnuită, sugerând că 
particulele vii sunt asociate cu particule mai mari. Aceste rezultate sunt consistente cu 
datele obţinute prin colectarea particulelor din norul de fum ca urmare a chirurgiei cu 
laserul cu CO» a papilomului laringial uman (Abramson er al. 1990) şi a condilomului 
(Ferenczy ef al, 1990), Probabilitatea obținerii de ADN viral în norul de fum ca urmare a 
ablaţiei laser este legată de concentraţia de virusuri din leziune, Totuşi, probabilitatea ca 
acest particule vii să se regăsească în aerosoli este destul de redusă, 

Controlul adecvat al emisiilor produse ca urmare a procedurilor chirurgicale cu laser este 
necesar pentru a elimina posibilitatea răspândirii în atmosferă a particulelor vii şi în vederea 
asigurării confortului pacientului, reducerii riscului prolesional pentru personalul medical, 
eliminării mirosului neplăcut răspândit de norul de fum şi menţinerii unui câmp vizual clar. 


5391. Mărimea particulelor 


Cantitatea de fum din aer depinde de e 
evacuării fumului şi de sistemul de ventil 
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articulelor este necesară pentru elasiticarea acroso- 
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bi 
optic (lămpile fash) utilizate pentru sistemele laser de mare putere, sau reacţii explozive 
induse de laser, 


8.3.9. Riscuri legate de norul de fum 


Aerosolii, vaporii şi gazele în norul de fum produs în timpul ablaţiei laser a țesuturilor 
poate constitui o ameninţare pentru personalul medical şi pentru pacient şi pot constitui 
un rise potenţial pentru sănătate, În afara riscurilor pentru sănătate datorate compuşilor 
organici volatili (care pot conţine substanţe chimice toxice, ca de exemplu hidrocarburi 
aromatice policiclice - Spleiss er al. 1996), particulele şi fragmentele de țesut ejectate în 
atmosteră pot îi inhalate, constituind un pericol suplimentar. 

Dacă țesutul este tratat numai prin perforare (ținta fixă, fascicul fix), se observă un jet de 
fum şi vapori care părăsesc suprafaţa pe o direcţie aproximativ perpendiculară pe tesut. În 
cazul în care țesutul este secționat, jetul este emis pe o direcţie contrară direcţiei de înaintare 
a fasciculului laser. Pe distanţe de câțiva cm se observă jetul bine conturat cu vapori, fum şi 
particule mai mari, în timp ce la distanțe mai mari (de exemplu în zona de respiraţie). 
propagarea norului de fum poate fi descrisă ca un amestec de procese de difuzie şi convec- 
ție. Mici modificări în structura materialului țintă (de exemplu țesutul muscular intercalat 
neregulat cu grăsime) pot conduce la distribuții unghiulare neregulate ale norului de fum. 

Mai multe studii au demonstrat ca în timpul ablaţiei laser pot fi dispersate în 
atmosferă particule vii, în diverse condiţii de iradiere (Matchette er al. 1991, Wâllmer er 
al. 1996, Weber 1996, Capizzi er al. 1998. Ziegler er al 1998). Particulele vii sunt 
incluse în produsele de ablaţie care sunt ejectate de la suprafața țesutului. S-a observat că 
adesea particulele vii sunt detectate pe plăci plasate sub axa fasciculului şi aproape 
niciodată pe plăci situate deasupra fasciculului laser. Aceasta sugerează că particulele vii 
sunt asociate cu fragmente de țesut relativ mari. care se regăsesc la o distanţă mai mică de 
100 mm faţă de locul de impact al fasciculului laser. Raportul între numărul de particule 
vii dispersate şi numărul de! particule vii care ar putea fi dispersate de un impuls laser cu 
durata de | s este de ordinul 10%-10'5. 

Sawchuk er al. (1989) au arătat că este posibil transterul virusului papilomului infre- 
{ios din leziuni iradiate cu laserul cu CO». Aceşti autori au demonstrat că virusurile pot tì 
îndepărtați din norul de fum prin filtrarea cu o mască chirurgicală obişnuită, sugerând că 
particulele vii sunt asociate-cu particule mai mari. Aceste rezultate sunt consistente cu 
datele obținute prin colectarea particulelor din norul de fum ca urmare a chiru 
laserul cu CO, a papilomului laringial uman (Abramson et al. 1990) şi a condi 
(Ferenczy ef al, 1990). Probabilitatea obținerii de ADN viral în norul de tum ca urmare a 
ablaţiei laser este legată de concentraţia de virusuri din leziune. Totuşi, probabilitatea ca 
acest particule vii să se regăsească în aerosoli este destul de redusă, 

Controlul adecvat al emisiilor produse ca urmare 
necesar pentru a elimina posibilitatea răspândirii în aumosieră a particulelor vii ŞI în vederea 
asigurării confortului pacientului, reducerii riscului profesional pentru personalul medical. 
eliminării mirosului neplăcut răspândit de norul de fum şi menţinerii unui câmp vizual cku: 


rgici cu 
lomului 


a procedurilor chirurgicale cu laser este 


8.3.9.1. Mărimea particulelor 


Cantitatea de fum din aer depinde de chirurg, de leziune, de procedură, de tehnica 
evacuării fumului și de sistemul de ventilaţie din sala de operație. Evaluarea toxicoloaică 
a fumului care rezultă la chirurgia laser se bazeaza po câțiva parametri importanți ai 
acrosolilor, Cei mai importanţi sunt distribuţia de mărime a particulelor şi rata de emisie 
a particulelor, Cunoaşterea mărimii particulelor este necesară pentru clasiliearea acroso- 
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lilor periculoşi pentru plămâni, deoarece abilitatea unei particule de a penetra în diferite 
părți ale traiectului respirator uman depinde de proprietățile sale aerodinamice. Aceste 
proprietăți sunt reprezentate de mărimea diametrului aerodinamic (da). e 

O particulă capabilă să atingă bronhiile și alveolele are un diametru aerodinamic mai mic 
de 3 um. Particulele mai mari pot penetra numai în partea superioară a traiectului respirator. 

Pentru discutarea distribuţiei în mărime a particulelor, se pot distinge trei moduri 
diferite, în conformitate cu procesul de formare a particulelor. Aceste moduri sunt 
(Wäsche et al 1994): 

a) Modul 1: 0,01 um < d, < 0,1 um (modul nucleelor tranzitorii); 

b) Modul 2: 0,1 um <d, < 2 um (modul de acumulare); 

c) Modul 3: d, > 2 um (modul macrogranular). 

Sursa celor trei moduri este diferită. Particulele modului 1 sunt formate prin conden- 
sarea vaporilor suprasaturați. Timpul de viaţă al acestor particule mici este foarte scurt şi 
ele se coagulează în modul 2. Particulele din modul 3 sunt realizate prin procese meca- 
nice, precum fricțiunea, ruperea sau explozia. 

Nezhat er al. (1987) au analizat compoziția norului de fum şi au constatat că particulele 
au un diametru aerodinamic mediu de 0,31 um, încadrându-se în domeniul 0,10-0,80 um. 
Mărimea acestor particule are două consecințe: a) utilizând un eritrocit uman ca model 
pentru celule (cu un diametru aerodinamic de 7,5 um) se poate afirma cu o probabilitate 
de 99,9999 % că în norul de fum nu sunt prezente particule de mărimea celulelor, 
inclusiv celule canceroase; b) particulele cu această mărime sunt prea mici pentru a putea 
fi filtrate cu măştile chirurgicale folosite în mod curent. 

Deoarece se pare că nu există posibilitatea ca în norul de fum să se regăsească particule 
de mărimea unei celule, inclusiv celule canceroase şi cele mai multe bacterii vegetative, se 
poate oare afirma că norul de fum nu prezintă vreun risc pentru personalul medical? Din 
nefericire, există cel puţin un alt risc posibil care nu poate fi eliminat. După cum se poate 
observa în figura 8.4, virusurile sunt mult mai mici decât particulele măsurate în norul de 
fum. Prin urmare este posibil ca virusurile să se ataşeze unei particule din norul de fum. 
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Fig, 8.4. Compararea diametrelor medii ale particulelor din norul de fum 
produs de ablaţiu laser cu mărimea altor particule (Nezhat et al.1987). 
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Urmărind cu atenţie figura 8.4 se poate identifica un alt risc potenţial. Particulele din norul 
de fum produs de laser au aceeaşi mărime cu praful periculos pentru plămâni (0,5-5 um), 
adică acele particule care, datorită mărimii lor, pot penetra până în cele mai profunde 
regiuni ale plămânului. Alte materiale care se includ în categoria prafului periculos 
pentru plămâni sunt praful de cărbune, de bumbac și de cereale. 
Wäsche et al. (1994) au investigat influența parametrilor laser şi ai țesutului asupra 
procesului de formare a norului de fum (puterea şi diametrul fasciculului laserilor cu 
CO», Nd:YAG şi excimer şi țesuturi ca ficatul de porc, muşchi, piele și grăsime). Măsură- 
torile au determinat o distribuţie în mărime a particulelor corespunzătoare unor diametre 
aerodinamice cuprinse între 0,12 şi 1,2 um (diametrul mediu fiind de 0,47-0,67 um). 
Compararea mărimii particulelor din norul de fum produs de laser cu cele rezultante prin 
tratamentul cu electrocauter sau produse prin alte procese de combustie, ca fumul de ţiga- 
ră sau gazele de eşapament de la motoarele Diesel, arată că există diferenţe minore. Aces- 
te rezultate confirmă faptul că generarea aerosolilor se datorează combustiei incomplete. 
Rezultatele arată că parametrii laser, ca lungimea de undă şi iradianța nu influențează 
distribuţia în mărime a particulelor într-un grad semnificativ. Cu excepţia particulelor 
produse cu laserul cu excimer (Hahn et al. 1995), 90 % din masa aerosolilor corespunde 
unor diametre mai mici de 3-5 um. Aceasta înseamnă că 90 % din particulele generate prin 
tratamentul laser pot penetra şi se pot depozita pe suprafața alveolară a plămânului. În cazul 
laserului cu excimer (308 nm), 90 % din masa aerosolilor constă din particule cu diametrul 
cuprins între 0,9 şi 12 um. Diametrul mediu este deplasat spre valori mari (3,37 um). 
Motivul acestei deplasări este un mecanism diferit de formare a particulelor. Laserul cu 
excimer, cu impulsul său de durată scurtă, produce particule prin procese mecanice. Parti- 
culele detectate în domeniul 0,08-0,15 um sunt cauzate de efecte termice, iar particulele 
cu diametrul de 2-12 um sunt produse prin efecte mecanice. f 

Rata de emisie a particulelor creşte cu puterea sau iradianța laser. Pentru muşchi, ficat şi 
piele, rata de emisie a particulelor este de același ordin de mărime, cu condiţia ca fiecare 
experiment să fie efectuat în aceleaşi condiţii. Rezultatele pentru grăsime sunt o excepție, 
atingându-se cele mai mari valori pentru rata de emisie a particulelor (138 mg/m’). 

Legislatia muncii în unele ţări stabileşte limita pentru diametrul acestor particule la 
mai puţin de 10 um (de exemplu valorile MAK în Germania: Maximale Arbeitsplatzkon- 
zentration, valorile limită de prag în aer la locul de muncă). 

Pe baza acestor observaţii, rezultă necesitatea utilizării unui sistem eficient de eva- 
cuare a fumului, cu sisteme de filtrare în mai multe etaje. În unele cazuri este de dorit să 
se asigure şi protecţia respirației pentru personalul medical. 


8.3.9.2. Substanțe chimice produse prin piroliza laser 


Interacția termică a radiaţiei laser cu țesuturile biologice, care este folosită în chirur- 
gia laser, generează o multitudine de produse organice, care reduc vederea asupra câm- 
pului operator, produc un miros neplăcut și constituie un risc pentru sănătatea persona- 
lului medical și a pacientului. 

Produsele de piroliză în aer pot apărea în două forme diferite. Ele pot apărea ca mole- 
cule libere în fază de vapori sau ele pot fi absorbite de particulele mai mari care sunt emi- 
posibil şi chiar foarte probabil ca particulele 
le care nu sunt modificate în timpul aplicării 


se de asemenea în timpul iradierii laser. Este 
expulzate de țesutul iradiat să conțină molecu 
radiaţiei laser, 
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8.3.9.2.1. Compuşi organici volatili 


În ultimii câţiva ani. comunitatea ştiintifică s-a implicat într-un efort susținut pentru a 
caracteriza compușii organici volatili ce rezultă în urma ablaţiei laser a țesuturilor şi a 
îmbunătăţi siguranța tehnologiilor de aplicare medicală a laserilor. În iunie 1991 a fost 
lansată o nouă inițiativă europeană în cadrul programului de cercet ări EUREKA. numit 
proiectul EU 642 STILMED (Albrecht şi Müller 1994). Cercetătorii germani participanţi 
la acest proiect s-au concentrat asupra evaluării componentelor norului de fum produs în 
timpul tratamentelor laser la descompunerea prin piroliză a țesuturilor umane şi asupra 
eficienţei sistemelor de evacuare a fumului, pentru a se estima pericolele potenţiale la 
aplicarea laserilor în medicină. În cele ce urmează se vor prezenta câteva din aceste 
rezultate raportate la conferințe internaţionale (Proc. SPIE 2077/1994, Proc. SPIE 
2323/1995, Proc. SPIE 2325/1995, Proc. SPIE 2624/1996, Proc. SPIE 2923/1996). 

Mentinerea țesuturilor grase la temperatura camerei conduce în timp sau la tempera- 
turi mai ridicate, de exemplu după coacere, la apariţia unor mirosuri neplăcute. O explica- 
ție a acestei tendințe este dată de procesul permanent de autooxidare a acizilor graşi. ca 
de exemplu acidul butiric. În ştiinţa alimentelor, procesul de generare a mirosurilor neplă- 
cute este numit încălzire peste mirosul plăcut (warmed over flavor). 

În condiţiile de iradiere laser, însoțite de atingerea unor temperaturi înalte în țesuturi 
(ii sute de grade), acest proces de autooxidare este accelerat şi contribuie la mirosul 
uřât al norului de fum produs de laser. În afară de faptul că are loc încălzirea peste mirosul 
plăcut, intervine şi o reacţie între aminoacizi sau proteine cu carbohidrați. Una dintre prime- 
le descrieri a acestui proces de generare a mirosurilor se datorează lui Maillard (1912), care 
ulterior a fost numit proces de tip reacţie Maillard de generare a mirosurilor. 

Reactiile Maillard între diferite componente ale proteinelor şi carbohidratilor. încep 
între 50 °C şi 70°C, dar au loc în special în timpul coacerii și fierberii la temperaturi 
cuprinse între 100. °C şi 250 %C şi se amplifică la temperaturi de câteva-sute de grade cu 
reacții de înnegrire şi apoi cu procese de carbonizare a țesutului. Reacţia Maillard este de- 
pendentă de compoziţia țesutului, distribuţia temperaturii etc. Reacţia Maillard însoţeşte 
toate procesele de piroliză laser ce au loc la nivelul țesutului. 

La temperaturi ridicate, un proces de rupere a legăturilor din substanțele macromole- 
culare poate interveni prin intermediul reactanţilor chimici activaţi termic, proces denu- 
mit chemoliză asistată termic. Piroliza termică a lecitinei, un compus comun membrane- 
lor celulare, conduce la agenţi de metilare formaţi la temperatura de piroliză, cu acizi 
carboxilici liberi şi esteri metilici ai acidului carboxilic. Aproape fiecare componentă 
prezentă în aerosolii produşi de laser sub formă de compusi organici volatili se regăsesc 
ca urmare a reacției Maillard. 

Circa 70 % din masa țesutului constă din apă, iar restul de 30 % din masa uscată este 
disponibilă pentru reacţiile de piroliză şi degradare termică. Masa uscată conţine compuşi 
organici cu volatilitate coborâtă, ca aldehide, alcooli şi produse de oxidare a acizilor 
graşi, Francke ef al. (1995) au identificat 148 de compuşi eliberaţi de țesutul biologic în 
timpul iradierii cu laserul cu CO, (10 W) a ficatului de porc. Compuşii identificați includ 
hidrocarburi, alcooli, aldehide, acizi, esteri, amide, nitruri, cetone, furani, fenoli. pìrazine, 
piridine și compuși cu sulf, Weber şi Spleiss (1995) au identificat de asemenea alchene. 
alchili aromatici, piroli, piridine, thioli, thiocianaţi şi pirimidine. 

'Toluenul, stirenul, metil-pirazina, benzaldehida, cianura de benzil, metil-tonolul. 
indolul şi scatolul formează componentele majore ale proceselor de piroliză. Concentrații 
mari pot atinge şi derivați ai acestora. Printre cele 20 de hidrocarburi aromatice, toluenul 
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şi Stirenul constituie componentele dominante. În conformitate cu estimările făcute, canti: 
tatea de toluen produsă pe gram de ficat este cuprinsă între 10 și 20 ug, în timp ce stirenul 
reprezintă circa 10 % din această cantitate, Metil-pirazina, urmată de trei izomeri ai 
dimetil-pirazinei constituie principalii compuşi în grupul celor 17 pirazine identificate. 

Benzaldehida (1,5 pg/g ficat) este compusul carbonil dominant, în timp ce fenolul şi 
4-metil-fenolul sunt alţi doi compuși aromatici care apar în concentraţii mai mari. Cei 25 
de nitrili identificaţi formează cel mai mare grup, cu cianura de benzil (1-5 ug/g ficat) ca 
reprezentant principal. 

Dintre compușii identificaţi, se poate distinge cu uşurinţă între compuşii eliberaţi din 
membrana celulară şi cei nou formaţi ca urmare a iradierii laser. Colesterolul și compușii 
alifatici cu lanţ lung, ca de exemplu acizii graşi şi amidele, precum şi esterii lor, ca şi 
alcoolii şi aldehidele corespunzătoare aparţin primului grup, în timp ce al doilea grup este 
reprezentat de un şir de substanțe aparţinând mai multor clase diferite. Pirazinele se 

„ încadrează printre compușii cei mai intenşi mirositori şi împreună cu indolii şi compuşii 
conţinând sulf determină mirosul specific al fumului eliberat la ablaţia laser a ţesuturilor. 

Compuşii menţionaţi mai sus sunt produse ale pirolizei şi ale reacției Maillard, sau 
transformări secundare, ca reacţiile aldolice şi altele. De fapt, spectrul compuşilor identi- 
licaţi include mulți compuşi cunoscuţi la reacţiile zaharurilor cu aminoacizii sau amonia- 
cul, sau care apar ca substanţe volatile la carnea fiartă sau friptă. 


8.3.9.2.2. Distribuţia spaţială 


Distribuţia spaţială a norului de fum şi a particulelor ejectate în timpul ablaţiei laser a 
țesuturilor variază puternic în funcţie de tipul de laser şi de parametrii laserului. Dinamica 
particulelor fine este diferită de cea a particulelor mai mari, constând din agregate de 
fragmente celulare sau celule complete. ? 

Meier et al. (1995) au realizat înregistrări video pentru a calcula propagarea frontului 
norului de fum lângă origine şi în regiunea corespunzătoare respirației personalului medi- 
cal. Pentru un laser cu CO» de 10 W şi spotul de 1 mm, norul de fum are o viteză iniţială 
de 3,2 m/s şi se reduce la câţiva cm/s în regiunea de respiraţie. Norul de fum este iniţial 
îngust, dar se lărgeşte după propagarea pe o distanță de câţiva centimetri. Densitatea par- 
ticulelor lângă axa optică a fasciculului laser variază cu 8 ordine de mărime pe o distanță 
de numai 20 cm. ; ; 

A fost studiată influența aspirației fumului (cu un debit de 350 l/min), cu duza plasată 
la 5 cm față de focar. Deşi concentrația fumului este redusă drastic în aceste condiţii, tre- 
buie subliniat faptul că îndepărtarea fumului este departe de a fi completă. Eficienţa de 
aspirație este afectată (în cele mai multe cazuri redusă) de viteza mare a gazului şi parti- 
culelor ejectate. 

Un jet de gaz cu diametrul de | mm îşi va reduce viteza iniţială la 10 % pe o distanță 
de câţiva cm, în timp ce distanţa de atenuare pentru particulele expulzate, care pot atinse 
iniţial chiar viteza sunetului, se extinde între 10 cm şi | m. Deoarece această distanţă este 
e a N lire apte civica ital 
tarea unor astfel de particule este un eveniment abal e Sk TE F 

ranţă, trebuie avută în vedere posibilitatea riscul ide îti e te d i i Ta 
E DAIA VA DS ateg ui de infecție virală, asociat în principal 
cu o fracţie mică din particulele incluse în norul de fum. 

Albrecht er al. (1995) au măsurat concentr 
sălii de operaţie și au conchis că valorile 


afia particulelor respirabile în 7 puncte ale 
măsurate ale compuşilor organici volatili sunt 
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sub valorile maxim admise (MAK). Totuşi trebuie avut în vedere efectul combinat al mai 
multor substanțe prezente în norul de fum. 


8.3.9.2.3, Dependenţa de temperatură 


Dependenţa ratei de emisie a compuşilor organici volatili de temperatura zonei de 
reacție a fost determinată in vitro (Wäsche er al. 1995). În tabelul 8.4 se prezintă rezul- 
tatele analizei compuşilor organici volatili generaţi în timpul iradierii cu laserul cu CO; 
pentru ablaţia țesutului (secționare) şi pentru iradierea unor zone mari. Au fost alese două 
iradianţe ale laserului cu CO, (3,18 kW/cm? şi respectiv 0,057 kW/em2), pentru aceeași 
putere a laserului (20 W). 


Tabelul 8.4. Dependenţa concentrațiilor unor compuşi organici volatili de iradianţa aplicată 
în tipul iradierii cu laserul cu CO, 


Compus organic Ablaţie (3,18 kW/em?) radierea unor zone mari 
volatil; lug/1 g ţesut] (0,057 kW/em?) 
/1 g tesut 
Pirol E 290 + 60 490 + 100 
Toluen 250 + 80 640 + 90 
Benzen SIlE3]5 ERNE W 
Stiren 4011 8l +8 


Structura cromatogfamelor nu depinde de iradianța laser. Cu toate acestea, canti- 
tăţile individuale se modifică considerabil pentru anumiţi compuşi organici volatili. 
Totuşi, deşi au fost alese iradianțe extreme, nu s-au observat diferenţe calitative în sub- 
stanțele produse. Aceasta conduce la presupunerea că producerea anumitor compuşi 
organici volatili nu poate fi influențată de parametrii laserului după ce a fost atinsă o 
temperatură de prag. | 


8.3.9.2.4. IER riscurilor 


Pe baza substanţelor chimice identificate până acum, se pot evalua riscurile asociate 
asupra sănătăţii personalului medical şi a pacientului. Clasa. diferiților nitrili alchilici 
identificați reprezintă o problemă toxicologică specifică laserului. Alte grupe de substanțe 
chimice aparţin reacției tip Maillard, pirolizei acizilor graşi sau chiar chemolizei activate 
termic, Expunerea posibilă la substanţele identificate este discutată în legătură cu valorile 
limită de prag disponibile. 

O estimare a rezultatelor obţinute până în prezent indică un domeniu de expunere mai 
mic de 1/1 000 pentru cele mai multe substanţe, indiferent de mecanismul de producere a 
lor, Pentru cei mai mulţi nitrili alchilici şi alchene nu există valori limită de prag, din 
lipsa aplicaţiilor practice. Tabelul 8,5 arată că toate concentrațiile de compuşi organici 
volatili eliberați sunt mai mici de 1/1 000 din valorile limită de prag MAK (Germania 
1993), presupunând o diluţie de | g de țesut într-un volum de aer de 1 m°. Rezultate 
similare au fost obținute de Spleiss er al. (1995), Studiile efectuate de Wăllmer şi 
Mihalache (1995) au demonstrat că rezultatele obținute în experiențele în vitro sunt 
aplicabile și condiţiilor conorste din chirurgia laser, cu condiția ca procedurile de analiză 
să fie echivalente, 
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Tabelul 8.5. Ratele de emisie ale diferitelor substanţe în fumul produs de laser prin aplicarea 
laserului cu CO; în undă continuă pe ficat (focalizat şi defocalizat) 
(Weber er al. 1995) şi pe țesutul muscular de porc (focalizat) (Weigmann er al. 1995) 


Substanţă Valori limită de Fascicul focalizat Fascicul Fascicul nefocalizat 
prag în aer pe ficat (10 W, focalizat pe pe ficat (30 W, 
(MAK) [mg/m°?] 1 kW/cmê, 2 mm/s, tesutul 0,07 kW/cm?, 
pată focală muscular (10 W, 0,5 mm/s, pată focală 
1 mm diametru) 1 kW/cm?) 1 mm diametru) 
[ug/g de țesut] [ug/g de tesut] [ug/g de țesut] 
Benzen 3,2 5 - 34 - 44 
Toluen 380 67 - 85 100 + 50 279 - 319 
Etilbenzen 440 4-8 3+2 42 - 56 
Stiren 85 6-9 5+3 39 - 49 
Pirol - 30 o. - 
1-Metilpirol - 3 - - 
Metilpirazină - 44 - 58 = E 
Acid cianhidric 11 - 400 + 200 F 
2-Metilbutironitril - 40 - 50 - - 
3-Metilbuţironitril = 100 - 130 s i = 
Oxid de carbon 33 - 3 000+ 1 000 = 


Wäsche et al. (1995b) au analizat produsele de piroliză. colectate în timpul trata- 
mentului in vivo a polipilor folosind laserul cu Nd:Y AG. Remarcabil este faptul că anali- 
za compuşilor organici volatili eşantionaţi în timpul tratamentului polipilor şi-negilor a 
arătat prezența unor cantități mari de etilbenzen, stiren şi benzaldehidă. Acestea, precum 
şi alte substanțe cu punct de fierbere mai ridicat apar cu concentrații mai mari față de cele 
rezultante la tratamentul in vitro. Eficienţa de aspirare. s-a dovedit destul de înaltă, circa 
90 % din fum fiind colectat. : ! 

Un interes special îl prezintă diferiţii nitrili alchilici identificați în aerosolii produşi de 
laser. Membrii cu masă mică din grupul de nitrili alchilici încep cu acidul cianhidric 
(HCN) şi acetonitrilul, ca produse secundare a surselor ce conțin azot sau ca rezultat al 
pirolizei cu azot în atmosferă cu aer. Măsurarea directă a NO în timpul pirolizei ficatului 
cu laser cu ajutorul unui senzor chimic a dat nivele de vârf de până la 2 ppm, iar valorile 
CO au atins valori de vârf de 15 ppm. 

Piroliza țesutului anesteziat cu izofluran a fost realizată pe ficat şi muşchi de porc. 
Compararea cromatogramelor de piroliză a arătat că nu există diferențe pentru compuşii 
organici volatili generaţi pe țesuturi cu și fără anestezie. ) 

Presupunând uni volum de diluţie de 1 m'/min la ablația unui gram de țesut, la majori- 
tatea compuşilor organici volatili concentrația măsurată se găseşte sub 1/1 000 din valoa- 
rea limită de prag, cu excepția HCN şi CO, pentru care raportul este 1/27 şi respectiv 
1/11: Această diferență mare între concentrațiile măsurate şi “concentrațiile maxim 
admisibile, chiar și în cazul unor solvenţi cancerigeni ca benzenul, face ca norul de fum 
să nu contribuie la depășirea fondului de substanţe chimice care se regăseşte în cele mai 
multe Jocuri de muncă: Formarea NO și CO în timpul procesului de 'piroliză laser 


constituie o dovadă suplimentară a procesului de ardere incompletă, care are loc în timpul 
ablației laser a țesuturilor, 


574  BIOFOTONICĂ 


8.3.9.2.5. Reducerea cantităților de substanţe chimice periculoase emise 


În cele ce urmează, formarea compuşilor caracteristici conţinuţi în norul de fum va fi 
privită din punct de vedere chimic. Procesele de oxidare prezintă un interes particular, în 
special datorită posibilităţii emisiei de substanțe toxice și cancerigene (Weigmann er al. 
1995). De exemplu, cantitatea de acid cianhidric emisă depinde de atmosfera în care se 
iradiază țesutul osos de porc cu laserul cu XeCI. Concentrația de HCN se reduce 
drastic, cu aproximativ un ordin de mărime, dacă gazul de reacţie se schimbă din azot 
în oxigen. 

În atmosferele fără oxigen, oxidul de carbon este componenta principală, în timp ce în 
act şi oxigen predomină emisia de dioxid de carbon. Aceste rezultate reflectă oxidarea 
completă sau incompletă, care depinde de atmosfera din zona de reacţie. Oxigenul dis- 
ponibil în aer nu este suficient pentru a realiza oxidarea completă. Acest lucru este impor- 
tant a fi cunoscut, datorită toxicității oxidului de carbon. Ca şi în cazul acidului cianhi- 
dric, o creştere a conţinutului de oxigen în atmosfera înconjurătoare va reduce cantitatea 
acestui compus în norul de fum. Dacă osul este înlocuit cu țesutul muscular, influența 
atmosferei în care se realizează iradierea se micşorează. 

În tabelul 8.6 se prezintă rezultatele măsurării unor compuşi aromatici în timpul 
interacției radiaţiei laserului cu CO; în undă continuă cu țesutul osos de porc (Weigmann 
et al. 1995). Puterea laserului cu CO» a fost 7,5 W, iar timpul de interacţie 120 s. Ca şi în 
cazul oxidului de carbon şi a dioxidului de carbon, cantităţile de substanțe emise în norul 
de fum se reduc în general dacă gazul de reacţie este schimbat din azot în oxigen. 


Tabelul 8.6. Intensităţile relative ale cromatografici gazoase pentru compuşii organici 
volatili în atmosferă de azot şi oxigen 


Gaz de Pierderea Etilbenzen Stiren Naftalină  Benzaldehidă Benzonitril 
reacție de țesut 
Azot 179 mg 730 500 110 80 170 


Oxigen 220 mg 50 90 10 50 20 


Intensitatea relativă redusă a majorităţii substanţelor măsurate, parţial toxice, ca de 
exemplu toluenul şi stirenul, poate avea o importanță principială. În primul rând, utiliza- 
rea azotului ca gaz de protecție în chirurgia laser nu este recomandabilă în aceste condiții. 
Dacă motive terapeutice impun folosirea acestui gaz (Chavantes er al. 1991), atunci 
trebuie avut în vedere riscul posibil datorită concentraţiilor mari de substanțe chimice 
periculoase. În al doilea rând, după cum s-a exemplificat pentru HCN, iradierea tesutului 
într-o atmosferă care conţine oxigen micşorează cantitățile emise de substante chimice 
periculoase, Totuși, nu trebuie neglijat nici pericolul legat de oxigenul pur. 

O altă posibilitate de a înţelege procesele de interacție în timpul tratamentului laser a 
țesutului este de a măsura emisia de vapori de apă, În ficat, ca şi în muşchi, diferitele gaze 
de reacție (azot, aer, oxigen) nu influențează cantitatea de apă emisă la prima iradiere, dar 
după cea de-a treia iradiere, emisia vaporilor de apă este mult mai redusă în atmosfera de 
azot decât în oxigen. La os, care are un conținut de apă mai redus, influența atmosferei 
înconjurătoare se observă încă de la prima interacţie a radiației laser cu țesutul. 

Rezultatele obtinute ilustrează cu claritate rolul vaporizării apei în cursul iradierii 
cu laser a țesutului, Este posibil ca în timpul interacției radiatiei laserului cu XeCl cu 
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un țesut care conţine suficientă apă, vaporii de apă să formeze un nor care să ecraneze 
zona de reacție de atmosfera înconjurătoare. Conţinutul de apă din țesut influenţează 
emisia de substanțe organice volatile, după cum se observă din tabelul 8.7 (Weigmann 
et al. 1995), 


Tabelul 8.7. Influenţa conţinutului de apă din țesutul muscular asupra emisiei compuşilor volatili 
(laser cu CO; în undă continuă, 10 W) 


Parametru Țesut muscular de porc 
: __Proaspăt „___ Deshidratat 
Energie 3 2 400] i 2200 J 
Pierderea de țesut 560 mg 480 mg 
Intensitatea relativă la cromatografia gazoasă 
Toluen i ; 150 A 610 
Etilbenzen : I5 70 
Stiren X 20 : 110 


Tratamentul țesutului. muscular uscat cu laserul cu CO; în undă continuă conduce la 
emisia de toluen, etilbenzen şi stiren în cantități mult mai mari decât cele observate pen- 
tru muşchiul proaspăt. Aceasta înseamnă că umiditatea nu numai că ajută la estimarea 
rolului jucat de atmosfera înconjurătoare, dar şi micşorează concentraţia substanțelor chi- 
mice periculoase, acesta putând fi un alt mod de reducere a emisiei substanțelor toxice în 
timpul interacţiei laser-ţesut. zu 

În concluzie, este posibilă reducerea substanţelor chimice periculoase emise în norul 
de fum rezultant în urma iradierii țesutului biologic cu laserul fie lucrând într-o atmosferă 
care conţine oxigen, fie menţinând o concentrație mare de apă în zona de reacţie. 


8.4. ACCIDENTE LASER 


Odată cu răspândirea aplicaţiilor laserilor, inclusiv în medicină şi biologie şi în ciuda 
maturizării tehnologiilor de construcţie a laserilor, utilizatorii de laseri continuă să sufere 
accidente serioase, cu o rată crescătoare alarmantă. Aceste accidente pot fi urmarea unuia 
din următoarele evenimente; caci 

- expunerea accidentală a ochiului, rezultând pierderea funcțională a vederii, fie tem- 
porară, fie adesea permanentă; i $ 

- expunerea accidentală a pielii, rezultând arsuri şi efecte fotochimice: 

- aprinderea unor incendii, fie a hainelor personalului, fie în incinta de lucru: 

- expunerea la tensiuni înalte, care pot produce arsuri sau pot fi letale: 

- răniri involuntare ale pacienţilor în, timpul terapiei medicale. cauzate de necunoaş- 
terea echipamentului și a efectelor sale, defectarea echipamentului, incendii severe si 
embolie pazoasă; > 

- inhalarea unor contaminanţi gazoși generați de laser: 

- expunerea oculară la flashuri luminoase şi la plasma generată cu | 
produe degradarea vederii, 

Rockwell (1994):a analizat 272 de evenimente petrecute în perioada 1964-1994. 
Acestea, grupate după tipul de accident, sunt prezentate în figura S.5 
dentelor (peste 60 %0) au avut loc prin ivadierea ochiului. Pe locul doi 
pielii (aproape 10%), 


aser la nivele care 


„ Majoritatea acci- 
se situează arsurile 
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36,4 % Ochi - fără ochelari 


1,0 % Altele 

1,5 % Embolle 

9,7 % Echipament 

4,0 % Electric 

7,0 % Expunere fără pericol 


28,1 % Ochi = ochelari ? 
7,3 % incendii 


3,7 % Ochi - distrugerea ochelarilor 9,9 % Rănirea plelil 


Fig. 8.5. Accidente laser, grupate după tipul de accident 
(Rockwell 1994). 


În ceea ce priveşte accidentele oculare, numai 5 tipuri de laseri sunt implicaţi în 90 % 
din rănile majore produse la ochi: Nd:Y AG, argon, colorant, rubin şi He-Ne (tabelul 8.8) 


Tabelul 8.8. Laserii care produc cele mai frecvente accidente 


Laser Număr Procent 

Nd:YAG 81 f 29,7 
Argon 56 20,5 
CO, 35 12,8 
Colorant s 27 9,9 
He-Ne 19 7,0 
Rubin 17 6,2 
Nespecificat : 15 5,5 
Nd:Y AG dublat/rubin 10 27) 
Alţi laseri (He-Cd, Cu...) 10 3,7 
Diodă laser e, na 40) Sa 

TOTAL 272 100 


Clasificarea accidentelor laser după ocupaţia utilizatorului 'este ilustrată în figura 8.6. 


Grupul combinat al cercetătorilor, tehnicienilor, lucrătorilor în fabricile producătoare de 
laseri, studenţilor, operatorilor de spectacole cu laseri şi a personalului de service pe teren 
constituie aproape 65 % din cazurile raportate. Acesta este considerat grupul cu riscul cel 
mai înalt după ocupaţia utilizatorilor de laseri, deoarece persoanele respective sunt impli- 
cate în mod curent în reglarea și alinierea laserilor de putere (clasele 3B şi 4), Un risc rì- 


dicat de accident laser există şi pentru personalul medical (aproape 10 %) şi pentru pa- 


cienți (aproape 13 %), 


lată două exemple de accidente petrecute la aplicarea medicală a laserilor. În primul 
caz, un laser cu Nd:YAG dublat în frecvenţă (532 nm) a fost utilizat în chirurgia corzilor 
vocale. Pe durata intervenţiei, anestezicul a fost aplicat incorect, la un nivel de oxigen de 
100 %, Impulsul laser a declanşat un incendiu intern, care a produs arsuri interne severe. 
În cel de-al doilea caz, un laser cu Nd:YAG a fost folosit cu o procedură incorectă pentru 
răcirea vârfului fibrei optice în timpul chirurgiei intrauterine. S-a folosit greşit răcirea 


vârfului fibrei cu azot, care a condus la decesul pacientului datorită emboliei gazoase. 
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17,6 % Cercetători 


12,9 % Pacienţi 1,8 % Personal de conducere 


2,6 % Personal de service 


3,3 % Echipament 


27 


A- A 


SSSA 3,3 % Piloți militari 
29099 
10,7% Lucrători în [20009A 4,0 % Operatori de spectacole 


fabricile de laseri cu laseri 


AS 


4,8 % Spectatori 
9,2 % Doctori/asistente 8,4 % Studenţi 


Fig. 8.6. Clasificarea celor 272 de accidente laser după ocupaţia utilizatorului 
(Rockwell 1994). 


Riscuri înalte există şi în laboratoarele de cercetare (Barbanel et al. 1993), inclusiv 
pentru personalul implicat în cercetări medicale cu laseri. 


8.5. PROTECŢIE LASER 


Protecţia laser reprezintă un aspect important pentru aplicarea laserilor în chirurgie şi 
medicină. Odată cu diversificarea tipurilor de laseri şi creşterea lungimilor de undă utilizate, 
protecția laser a devenit o problemă complexă (Sliney 1995). Mărimea reflexiilor potențial 
periculoase, tipul ochelarilor de protecție şi riscurile datorită echipamentelor auxiliare 
variază considerabil în funcție de tipul de laser folosit şi procedura de aplicare. În toate 
cazurile trebuie avută în vedere protecția atât a pacientului, cât şi a personalului medical. 


8.5.1. Protecţia pacientului 


Regulamentele de protecție laser nu se aplică în cazul expunerii pacientului în locul 
dorit pentru intervenţia chirurgicală. Totuşi, expunerea accidentală a pacientului prin 
direcționarea greşită a fasciculului laser poate provoca rănirea ochiului sau a pielii 
(Sliney şi Trokel 1992), Aprinderea feşelor şi tampoanelor prezintă un risc real pentru pa- 
cienții sub anestezie, care nu sunt apți să semnaleze senzaţia de căldură. Îmbunătăţirea 
metodelor proceduale poate reduce numărul acestor accidente, dar nu le poate elimina 
complet, Pregătirea măsurilor de stingere a incendiilor şi umezirea tampoanelor trebuie să 
facă parte întotdeauna din procedura de chirurgie laser. 

Rănirea accidentală a ochiului poate avea loc când fasciculul laser este utilizat în ochi 
sau lângă ochi, De aceea, pacientul va avea ecrane speciale de protecție pentru ochi. 

Protecţia pacientului ridică probleme speciale în ORL la intervenţiile chirurgicale lân- 
gä trahee, Ca urmare a unor accidente fatale pentru pacienţi datorită aprinderii tuburilor 
de aerare, este necesară evitarea utilizării unor materiale inflamabile, prin înlocuirea lor 
cu tuburi metalice. Totuși, și în aceste cazuri, o parte din tub rămâne din plastic sau 
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cauciuc. Antrenarea personalului medical în prevenirea aprinderii tuburilor endotraheale 
devine esenţială în cazul chirurgiei cu laseri în ORL. 


8.5.2. Protecţia chirurgului 


In mod normal chirurgul priveşte prin sistemul optic al unui endoscop, microscop 
operator, colposcop. biomicroscop cu lampă etc. şi reflexiile sunt atenuate corespunzător 
de componentele sistemului optic. În aceste condiţii indirecte de vizualizare, chirurgul 
sau operatorul laser nu este supus unui risc ridicat, prin proiectarea corespunzătoare a 
instrumentului laser. Totuşi, accidente pot interveni când personalul medical nu priveşte 
priu aceste sisteme optice. În plus, la chirurgia cu mână liberă, mâna chirurgului se găseş- 
te în apropierea țintei şi deci se găseşte cel mai aproape de reflexiile potenţial periculoase 
de la instrumentele chirurgicale suplimentare. 


8.5.3. Protecţia personalului medical 


Asistentele medicale şi celelalte persoane din sala de operaţie pot fi expuse fascicu- 
lelor laser direcționate greşit. Accidente laser s-au petrecut când sistemul de transmisie al 
fasciculului nu este îndreptat spre pacient, pedala este acționată greşit sau instalaţia laser 
este manevrată de persoane neinstruite. Pedala care acţionează. laserul trebuie să fie 
identificată cu ușurință şi să fie protejată. Asistenţii pot fi expuşi la reflexii secundare de 
la dispozitivele chirurgicale, în timp ce ochii chirurgului sunt protejaţi de sistemul optic 
de vizualizare. De exemplu, reflexiile de la cornee sau de la lentila de contact pot fi peri- 
culoase pentru asistenții situaţi pe direcţia de privire a pacientului (pe care se poate re- 
flecta radiaţia laser) până la o distanţă de 1-2 m. 


8.5.4. Protecţia altor persoane 


Ale persoane din sala de operaţie (studenţi, vizitatori, rude ale pacientului) pot fi 
supuse expunerii cu fascicule laser reflectate î în acelaşi mod ca şi asistenții medicali sau 
personalul ajutător. Totuşi, datorită lipsei pregătirii şi a cunoştinţelor de protecție. laser, 
aceste persoane suportă un risc mai ridicat prin plasarea lor într-o poziţie neadecvată. 
Aceste persoane trebuie să poarte întotdeauna ochelari de protecţie laser. 


8.5.5. Protecția respirației 


Probabil că nici un lucru nu a trezit o asemenea îngrijorare în chirurgia laser ca riscul 
potenţial de inhalare a contaminanților din aer produşi în timpul vaporizării țesuturilor. 
Dacă un proces de interacție laser-țesut este însoțit de emisia unor substanțe cu risc po- 
tenţial, există în principiu trei nivele, de protecție care pot fi luate în considerare: organi- 
zarea locului de muncă, mijloace tehnice pentru a reduce emisia şi în final măsuri de pro- 
tecţie personale (Meier 1996), 

În aplicaţiile medicale ale laserilor, prioritatea maximă trebuie acordată reducerii emi- 
siei şi apoi măsurilor de protecţie tehnice și ale personalului. Ordinea este logică în sensul 
că o primă etapă eficientă (reducerea emisiei) micşorează cerințele pentru celelalte etape. 
Măsurile organizatorice sunt eficiente la toate nivelurile, 

Alegerea unui sistem de evacuare a fumului şi manipuarea lui corespunzătoare sunt 
importante pentru protecția respirației personalului medical din sala de operaţie. Un sis- 
tem eficient de evacuare a fumului trebuie să îndeplinească următoarele condiţii: a) să 
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asigure un debit înalt de aspirare (200-500 l/min); b) piesele terminale să fie optimizate 
pentru o aplicaţie particulară; c) diferenţa de presiune datorită tubulaturii şi filtrelor să fie 
mică (<. 50 %); d) filtrul principal să'aibă un timp de viață lung (câteva luni) ca şi sis- 
temul de prefiltrare (mai mult de o perioadă de tratament); e) filtrele, tubulatura şi cele- 
lalte accesorii trebuie să poată fi curățate şi înlocuite cu ușurință; f) zgomotul emis tre- 
buie să fie cât mai coborât cu putință. 

Este evident că unele din aceste cerințe sunt în contradicție, astfel că utilizatorul 
trebuie să aleagă un compromis convenabil pentru fiecare aplicație laser particulară. Dacă 
sistemul de aspirare şi tipul de duză sunt date, eficiența de aspirație depinde puternic de 
manipularea corespunzătoare a duzei. Eficienţa de colectare a norului de fum este 
determinată de experienţa şi îndemânarea personalului medical (medic şi asistent). 

Dacă în condiţii de laborator eficienţa de colectare este aproape de 100 %, în proce- 
durile laser reale ea nu depăşeşte 70-90 %. Prin urmare este necesară o ventilaţie supli- 
mentară a camerei pentru fumul care.nu este aspirat de sistemul de evacuare a fumului. 
Combinarea acestui sistem cu ventilația camerei menţine la un nivel neglijabil concen- 
trația substanțelor chimice emise de interacţia termică a radiaţiei laser cu țesutul biologic. 

Reducerea în plus a concentraţiei substanțelor cu risc pentru sănătate este posibilă 
numai prin măsuri de protecţie a personalului. Unele din ele fac parte din măsurile 
preventive medicale normale (mănuși, halat) sau din măsurile de protecţie laser generale 
(ochelari de protecţie). Ele sunt în general suficiente pentru a proteja cea mai mare parte a 
corpului de componentele periculoase din norul de fum. În plus, o mască chirurgicală 
adecvată reduce riscul de infecţie sau contaminare cu substanţe cancerigene. 


8.5.6. Instruirea personalului 


Accidentele laser sunt rezultatul unei multitudini de cauze. Totuşi, în aproape toate 
cazurile, accidentele ar putea fi evitate prin instruirea corespunzătoare a personalului în 
ceea ce priveşte procedurile de protecţie laser. Un număr important de accidente laser au 
avut drept cauză manevrarea echipamentului de către persoane nefamiliarizate cu ele. De 
exemplu, astfel de accidente pot interveni în domeniul medical când un operator a fost 
pregătit pentru un anumit echipament şi încearcă să utilizeze un echipament diferit, 
presupunând că cele două echipamente se comportă în acelaşi fel. 

Instruirea personalului poate fi făcută de producătorul sau vânzătorul sistemului laser, 
de responsabilul cu protecţia laser sau de o organizație aprobată. Ea trebuie să includă: a) fa- 
miliarizarea cu procedurile de operare a sistemului; b) efectele biologice ale laserului asupra 
ochiului şi a pielii; c) utilizarea corectă a procedurilor de control a riscurilor, semne de 
atenţionare etc; d) necesitatea protecţiei personale; e) consecințele posibile dacă nu se 
utilizează mijloacele de protecţie; f) procedurile de raportare şi urmărire a accidentelor. 

„Pe scurt, nu există un substitut pentru cunoştintele operatorului în domeniul riscului la- 
ser şi a protecţiei laser, Instruirea personalului este cheia utilizării în siguranță a laserilor. 


8.5.7. Ochelari de protecție 


Ochelarii de protecţie reprezintă mijlocul principal împotriva accidentelor oculare 
produse de fasciculele laser directe sau reflectate în sala de operaţie (Zankowsky 1997). 
În această privință, sticla optică obișnuită protejează ochiul împotriva radiaţiilor cu lungi- 
mile de undă mai scurte de ~ 300 nm şi mai lungi de 2 700 nm. Filtre de protecţie pot fi 
intercalate la endoscoape și alte sisteme de vizualizare optică, pentru regiunea spectrală 
cuprinsă între cele două limite, Protejarea ochilor se poate face cu ochelari 


di > JI | € EA | de protecţie, 
iSponibili cu diverse forme și caracteristici. 
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Este important ca ochelarii de protecţie să fie marcați cu lungimile de undă pentru 
care se aplică şi densităţile optice corespunzătoare acestor lungimi de undă. Utilizarea cb- 
respunzătoare a ochelarilor şi înțelegerea marcajelor reprezintă factori cheie în pregătirea 
personalului pentru protecţie laser. 

Ochelarii de protecție din plastic transparent realizați din policarbonat sunt adecvați 
pentru protecția la lucrul cu laserul cu CO;, dar trebuie marcați pentru densitatea optică 
corespunzătoare. Ochelarii din policarbonat pot fi folosiţi până la puteri de 100 W, proba- 
bilitatea de străpungere prin ardere fiind redusă, deoarece purtătorul lor va reacționa 
într-un timp de 1 s după ce a detectat flama pe suprafața lentilei. 

Ochelarii folosiți în protecția laser sunt caracterizați de următorii parametri: a) 
lungimea de undă sau domeniul spectral la care pot fi folosiți; b) expunerea radiantă acce- 
sibilă maximă sau iradianța maximă; c) expunerea maximă permisă (MPE); d) densitatea 
optică (OD) necesară a ochelarilor la o lungime de undă dată, care este logaritmul rapor- 
tului între punctele b şi c (logaritmul în baza 10 a inversului transmitanței); e) cerințele de 
transmisie a luminii vizibile; f) expunerea radiantă sau iradianța la care are loc distru- 
gerea ochelarilor; g) necesitatea unor lentile de vedere; h) confortul şi ventilația; í) de- 
gradarea sau modificarea mediilor absorbante, chiar dacă este temporară sau tranzitorie; 
j) rezistența mecanică a materialelor; h) cerințele de vedere laterală; i) orice reglementare 
națională relevantă. 

Ca un exemplu, să considerăm un impuls emis de laserul cu Nd:YAG ce funcționează 
la 1 064 nm, într-un fascicul TEMoo cu diametrul de 2 mm şi divergența de 1 mrad. Ener- 
gia impulsului este 80 mJ, iar durata sa este 15 ns. Conform tabelului A3.6 (Anexa 3), 
expunerea maximă permisă (MPE) la nivelul corneei pentru expunerea oculară este 5-10% 
J/em”. Expunerea radiantă maximă a fasciculului laser incident este F = 2,56 J/cm” (ener- 
gia impulsului de 80 mJ într-un fascicul cu diametrul de 2 mm), Deoarece, valorile MPE 
pentru lungimile de undă din vizibil şi infraroşu apropiat sunt determinate pentru o 
apertură limită de 7 mm (mărimea maximă a pupilei, vezi tabelul A3.7 din Anexa 3), va- 
loarea Fo pentru fascicule cu diametrul mai mic de 7 mm trebuie calculată ca şi cum fas- 
ciculul ar fi distribuit pe întreaga apertură limită, adică Fo = 80 mJ/n(0,352) = 0,21 J/em?. 
În acest caz, densitatea optică a ochelarilor de protecţie este OD = log.o(0,21/5-10'%) = 4,6 
la 4 = 1 064 nm. Astfel, o expunere directă în ochi necesită un filtru cu densitatea optică 
de aproape 5, pentru a reduce expunerea radiantă incidentă la un nivel MPE sigur. 


Ochelarii de protecție pentru radiaţia laser specificată trebuie să fie utilizaţi în toate 
zonele de risc când sunt în funcţiune laseri din clasele 3B şi 4. 


8.5.8 Recomandări 


Protecția corespunzătoare a personalului care lucrează cu laseri şi limitarea acciden- 
telor laser pot fi obţinute prin respectarea recomandărilor incluse în tabelele 8.9 - 8.12 
(Charissoux 1994), Măsurile notate cu o cruciuliță sunt indispensabile, iar cele cu un 
punet sunt recomandabile, 


Tabelul 8.9, Pregătirea premizelor 


Măsuri CLASA 
l 2 3A 38 4 
2234 E SS [SL 
Vopsirea uniformă a pereţilor şi tavanului A £ 


Materiale neinflamabile sau uşor inflamabile + 


Iluminarea cu cel puțin 500 lux (a nu se depăşi | 200 lux) e A A 
a E ta etate iz ore ee SETE e SA RE a E ANR, SL 


Măsuri 


Ecranarea ferestrelor laboratorului sau a sălii de operație, pentru a 
reduce în exterior energia fasciculului sub pragul de distrugere 
Compartimentarea camerei sau separarea zonei de lucru cu o 
cortină neagră 

Interfon 

Etichetă în exterior „PERICOL LASER” 

Lumină intermitentă în afara zonei laser care anunță condiții de 
funcţionare cu risc 

Buton de urgență pentru întreruperea energiei electrice 
Acţionarea obturatorului de fascicul la deschiderea uşilor 


| 


-+ 


CLASA 
ZSRIA 3B 
+ + 
. + 
Dă . 
CI ee 
+ + 
+ + +4 


Risc laser şi protecție laser 
a 
TAERE E E PRL E ETER A E E A, 


4 


+ 
° 


Nu se aplică laserilor mici, de aliniere, manevrabili sau portabili. Aceştia nu sunt mai puțin 


periculoși şi celelalte măsuri de protecție trebuie respectate integral 


Tabelul 8.10. Laser 


Măsuri CLASA 

1 D003 AID 4 
Carcasă de protecţie ? ++ + + + 
Carcasă pentru condensatori sau lampă flash RE ap A dp + 
Microîntrerupătoare care întrerup alimentarea electrică când cl; pene Ei aF + 
orice parte din carcasă este îndepărtată 
Carcasă pentru razele X l ° ° e ° 
Punerea la pământ a echipamentului electric ° T E + 
Obturator de fascicul iE E Le 
Indicator de tensiune (înaltă tensiune, condensatori) T + ar + 
Semnal luminos sau sonor cuplat înainte de trigherarea laserilor în ° ° 
impulsuri (laseri cu frecvența de repetiție a impulsurilor sub 0,1 Hz) 
Semnal sonor când întrerupătorul de siguranță al energiei e e e 
electrice este inoperant 
Etichetă de atenţionare lângă laser EEEE + + sti 


Etichetă la apertura laserului + f ni A n 


Tabelul 8.11. Instalare 


Măsuri CLASA 

; 1250 3A --3B 4 
Numai o singură instalație într-o cameră (sau într-o zonă e e e + 
limitată cu ecrane de protecție) 
Este interzisă îndreptarea fasciculultii spre uşi sau ferestre dacă + + + + 
nu există un paravan fix | 
Fasciculul laser să nu fie la înălțimea unei persoane care stă jos Ela oa pr + 
sau în picioare 
Postament solid pentru laser şi echipamentul experimental + + + + 
Sisteme mecanice stabile pentru poziționarea componentelor optice, + +o t + 
de preferință cele care pot fi blocate pentru a împiedica orice mişcare 
Absorbanţi nereflectanţi şi ignifugi + + + 
Calea fasciculului mărginită la maxim e e + + 
Eliminarea suprafețelor reflectante . . + + 
Panoul de control și instrumentele de măsură poziţionate astfel e ep + 
încât fascicului să nu fie văzut de operator 
Ventilare, dacă există vreun rise cu gaze toxice + + + + + 
Depunerea antireflex a lentilelor e ° ° e 


Aceeaşi indicație ca la tabelul 8,9 
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Tabelul 8.12. Regulamente de bază 
Măsuri 


Personalul trebuie informat asupra riscurilor 

Personalul trebuie pregătit pentru protecţia laser 

Pasciculul laser nu trebuie îndreptat niciodată intenţionat spre 
ochii unci persoane 

Niciodată ochiul nu trebuie menţinut în calea fasciculului laser 
Măsurile de protecţie electrică trebuie respectate 

A se purta ochelari de protecţie dacă există vreun risc de 
reflexie directă accidentală 

A se purta echipament de protecţie 

Fasciculul laser trebuie atenuat la maxim (filtre, diafragme etc.) 
ori de câte ori emisia maximă nu este necesară (în particular 
pentru reglaje) - 

Laserul poate fi trighcrat numai după ce există certitudinea că 
nimeni nu sc găseşte într-o poziție periculoasă 

Prezenţa persoanelor să fic redusă la minimul necesar 
Accesul restrâns la persoane cu experienţă în timpul operaţiei 
Să fic asigurată protecţia vizitatorilor 

Să fie eliminate obiectele reflectante (pixuri, inele, ceasuri) 
Să se folosească laseri din clasele 1 şi 2 pentru aliniere 

Să sc respecte regulile de manipulare a coloranților şi 
solvenţilor 


Să se consulte medicul în cazul oricărei expuneri oculare + + + + 


+ 


+ 


CLASA 
3A 3B 

+ T 
+ 
+ a- 
+ + 
+ + 
ek + 
. 
u + 
+ + 
Ap iF 
e + 
+ z5 
e ny 
e e 
+ sie 


++ +la 


Pepi 


9 
APLICAȚII MEDICALE 


9.1. TERAPIE CU LASERI DE PUTERE MICĂ 


Principiul de bază al terapiei cu laseri de putere mică (LLLT - low level laser therapy) 
constă în modificarea selectivă a celulelor, dependentă de lungimea de undă a radiației laser, 
în absența unei încălziri semnificative. Printre primele efecte observate se numără vindecarea 
accelerată a leziunilor şi creşterea părului. Primii cercetători au emis ipoteza că radiaţia 
laser stimulează” procesele biologice, iar fenomenul a fost numit „biostimulare”. Ulterior, 
s-a observat că radiaţia laser de mică intensitate poate de asemenea inhiba şi nu numai 
stimula activitatea celulară. De aceea, terminologia folosită astăzi este terapie cu laseri de 
putere mică în loc de biostimulare. Se mai utilizează denumirile terapie cu laseri de intensi- 
tate mică sau energie mică, pentru a sublinia caracterul netermic al acestei interacţii. 

Terapia cu laseri de putere mică este utilizată pentru tratarea leziunilor ţesuturilor 
musculare şi osoase, ulceraţiilor, durerilor şi inflamaţiilor (Karu 1987). 


9.1.1. Biofizica terapiei cu laser 


Tratamentele medicale care implică lumina au rădăcini încă în antichitate. Grecii 
credeau că lumina solară vindecă şi întăreşte organismul. În evul mediu, lumina solară 
era folosită pentru combaterea plăgilor, iar la sfârşitul secolului trecut, radiaţia UV s-a fo- 
losit pentru. tratarea tuberculozei cutanate. Astăzi, lumina necoerentă se utilizează pentru 
tratamentul psoriazisului, a hiperbilirubinemiei şi a bolii afective sezoniere. Energia elec- 
tromagnetică se foloseşte în diatermie şi stimularea vindecării fracturilor. 

Sursele de radiofrecvenţă sau de radiaţie IR asigură o putere maximă de sute de W pe 
țesut, iar efectele se obțin prin încălzirea țesutului cu cel mult 5 °C., Laserii folosiţi în te- 
rapie au puteri cu 4-5 ordine de mărime mai mici, iar creşterea temperaturii nu depăşeşte 
0,5-0,75 °C. i 

Mecanismul de interacție nu este elucidat pe deplin. Totuşi, componentele lanțului 
respirator mitocondrial prezintă un răspuns dependent de frecvență şi mulţi cercetători 
cred că lanţul respirator se găseşte la baza oricăror efecte pe care radiaţia laser le-ar putea 
avea, lradierea cu laser de intensitate coborâtă poate afecta unele funcţii celulare. ca 
sinteza proteinelor, creșterea şi diferenţierea celulelor, mobilitatea celulelor, potenţialul 
membranei şi afinităţile de fuziune, eliberarea unor neurotransmiţători, fagocitoza mărită 
a limfocitelor, sinteza de ATP (acid adenozintrifostoric) şi sinteza de prostaelandină 
(Basford 1995), 

Caracteristicile radiaţiei laser (coerenţă, colimare şi monocromaticitate) au fost investi- 
pate în lepătură cu terapia cu laseri. Coerenţa şi colimarea nu par a juca un rol crucial, deoa- 
rece ele sunt degradate rapid de împrăștiere la trecerea fasciculului laser prin țesut. În schimb, 
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monocromaticitatea pare a fi esenţială, deoarece cercetătorii au arătat că efectele obser- 
vate la stimularea cu radiaţie de bandă îngustă sunt absente la radiaţia de bandă largă. 

Totuşi, o lucrare recentă (Nicola er al. 1994) a arătat că polarizarea şi coerenţa radia- 

ției laser joacă un rol important în vindecarea rănilor. Rolul polarizării radiaţiei laser a 
fost demonstrat şi într-un alt studiu (Ribeiro er al. 1997). Conform ecuaţiilor lui Maxwell 
aplicate proprietăţilor optice ale suprafeţelor, eficiența depozitării energiei la o interfață 
cu rugozitate depinde de componentele de polarizare a câmpului electric. Considerând un 
fascicul laser polarizat liniar, această eficiență depinde de parametrii suprafeței în cazul 
radiației polarizate p şi nu va depinde de aceşti parametri pentru radiația polarizată s. 
Rezultatele experimentale indică o accelerare a procesului de vindecare a unor leziuni in- 
flamatorii prin iradierea cu un laser He-Ne de putere mică, al cărui fascicul este polarizat 
p (Ribeiro er al. 1997). Este posibil ca această componentă a câmpului electric să măreas- 
că producerea de colagen în fibroblaste. 

Răspunsul biologic al celulei la radiaţia laser din vizibil şi IR apropiat are loc datorită 
modificărilor fizice și/sau chimice în fotoacceptori (cromoforii unei celule), componen- 
tele moleculare ale lanțului respirator. Ca urmare a fotoexcitării stărilor electronice, pot 
interveni următoarele modificări fizice şi/sau chimice: modificarea proprităților redox 
(reducere/oxidare) şi accelerarea transferării electronilor; modificări în activitatea biome- 
dicală datorită încălzirii locale tranzitorii a cromoforilor; producerea radicalilor liberi prin 
autooxidarea cu un electron şi 02” (superoxid); acţiunea fotodinamică şi producerea '0; 
(oxigen singlet) (Karu 1995). 

Efectele biostimulatoare ale laserilor de putere mică ar putea fi consecința producerii 
speciilor reactive de oxigen (Callaghan er al. 1996). Deşi concentraţii mari ale acestor 
specii determină moartea celulei, concentraţii mici şi controlate pot juca un rol important 
în activitatea celulelor. Se presupune că radiaţia laser absorbită de fotosensibilizatori en- 
dogeni induce formarea unor cantități mici de specii reactive de oxigen, care influențează 
în mod pozitiv celula (Lubart et al. 1997a). S-a sugerat că porfirinele endogene mitocon- 
driale (Karu er al. 1997) şi citocromii sunt țintele radiaţiei laser din vizibil şi IR apropiat. 
Ca rezultat al fotoexcitării, are loc o creştere a formării speciilor reactive de oxigen, fie 
printr-o activitate redox mărită a lanţului respirator datorită amplificării transferului 
electronilor, fie prin acțiunea fotodinamică datorită fotosensibilizării. 

Modificările. fizice şi/sau chimice primare induse de radiația laser în moleculele 
fotoacceptoare sunt urmate de o cascadă de reacții biochimice în celulă, care nu necesită 
în continuare radiaţie pentru activare. Aceste reacții sunt conectate cu modificările para- 
metrilor homeostatici, Etapa principală este considerată a fi modificarea stării redox celu- 
lare; o deplasare spre oxidare este asociată cu stimularea vitalității celulare, iar o depla- 
sare spre reducere este corelată cu o inhibiţie. 

Celulele cu un pH mai coborât decât cel normal, pentru care starea redox este depla- 
sată în direcţia reducerii, sunt considerate a fi mai sensibile la acțiunea stimulativă a 
radiației laser decât cele cu parametri optimi sau mai apropiați de optim. De asemenea, 
pH-ul țesuturilor in vivo poate fi modificat prin iradiere laser (pH-ul pentru țesuturi 
normale este 7,0-7,4, iar pentru sângele arterial este 7,4), Mecanismele de reglare redox 
pot reprezenta o explicaţie pentru anumite efecte clinice ale iradierii laser, de exemplu 
pentru rezultatele pozitive obţinute în tratarea rănilor, inflamaţiilor cronice şi a ischemiei, 
toate caracterizate de acidoză și hipoxie. 

Unii autori explică mecanismul terapeutic al laserilor, de mică putere prin hetero- 
genitatea câmpului de temperatură în țesuturi, datorită distribuţiei neuniforme a centrilor 
absorbanţi (membrane biologice, proteine, ioni în soluţie etc.) (Kunin er al. 1997). Micro- 
curenții termici formați în timpul iradierii inițiază diverse procese în țesuturile biologice, 
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care eventual pot conduce la reducerea edemului în țesut și a durerii, accelerarea pro- 
ceselor de regenerare şi activarea mijloacelor de protecţie a organismului. Mecanismele 
de acțiune patogenă a terapiei laser sunt diverse, legate de activarea proceselor de micro- 
circulație care implică o creştere a numărului capilarelor active (cu 30-40 %), a vitezei de 
circulație a sângelui şi a îmbunătățirii proprietăților de agregare ale celulelor sangvine. 

Radiația laser exercită un efect anestezic local, care este produs după 3-5 minute de la 
începutul iradierii. Acest efect se datorează creşterii conducţiei nervilor periferici, care 
aparțin receptorilor mecanici. 

Cu certitudine că există mai mult de o singură reacție implicată în mecanismele pri- 
mare ale efectelor determinate de iradierea cu laseri de putere mică. O chestiune impor- 
tantă care trebuie clarificată în viitor este care din aceste reacții sunt responsabile pentru 
un anumit efect al laserului de putere mică. 


9.1.2. Laseri folosiţi în terapia cu laseri de putere mică 


Terapia cu laseri utilizează o porţiune însemnată a spectrului vizibil şi infraroşu. Ini- 
tial s-au folosit laserii cu He-Ne, rubin, argon şi kripton, care emit în vizibil. În infraroşu, 
laserii cu Nd:YAG şi CO; sunt mai puţin folosiți, dar există raportări ale efectelor lor la 
putere mică. De curând, diodele laser cu GaAs şi GaAlAs din IR apropiat au devenit dis- 
ponibile pe scară largă şi există credința că aceste dispozitive sunt eficiente. Astăzi, deşi 
laserii cu He-Ne sunt folosiţi încă pe larg, majoritatea aplicaţiilor medicale sunt realizate 
cu diode laser cu GaAs şi GaAlAs, cu lungimi de undă cuprinse între 820 şi 904 nm. 

Laserii folosiţi în mod obişnuit emit într-o regiune a spectrului fără o absorbţie puter- 
nică a cromoforilor, astfel că radiaţia lor poate penetra în profunzimea țesutului (1,74 mm 
în cazul laserului cu He-Ne, 3,28 nm în cazul unei diode laser cu 4 = 850 nm; vezi tabelul 
4.8). Cu toate acestea, atenuarea fasciculului laser nu este singurul parametru care deter- 
mină cursul terapiei laser. 

Cercetările de laborator au arătat că o expunere radiantă de numai 0,01 J/cm? poate 
modifica procesele celulare. Dacă se foloseşte un laser cu He-Ne având o expunere radiantă 
de 4 J/cm?, atunci nivelul de mai sus al expunerii radiante se atinge la o adâncime în ţesut 
de 19,6 cm (1/€). Aşadar, cantități terapeutice de energie pot penetra pentru a atinge nervi 
superficiali, articulaţii sau țesuturi care sunt tratate în mod obişnuit prin terapie laser. 

Parametrii tipici ai laserilor folosiţi în terapia cu laseri de putere mică sunt: 

- lungimea de undă: 632,8 nm; 820 nm; 830 nm; 904 nm; 

- puterea medie: 10-90 mW (rareori câteva sute de mW); 

- forma de undă: undă continuă, în impulsuri (1-5 kHz), în regim declanşat; 

- expunerea radiantă/punct (doza): 1-4 J/cm? (4 J/cm? reprezintă expunerea radiantă a 
unui laser cu He-Ne cu P = 4 mW, diametrul fasciculului de 8,7 mm şi un timp de expu- 
nere de 10 minute; 

- regimul de expunere: tratamente de câteva minute până la 30 minute, zilnic sau la 
două zile; 

- mărimea spotului: variabilă, de la < 1 mm? până la fascicule defocalizate şi scanate, 
care acoperă zona de tratament. 

Tehnicile de iradiere includ: un singur punct, o suprafaţă delimitată, scanarea manuală 
sau automată, fascicule defocalizate și contactul punctual. Aşadar, există diferenţe semni- 
ficative în abordarea diferitelor tratamente: frecvența de repetiție a impulsurilor (undă 
continuă până la 5 KHz), modalitatea de aplicare (în contact sau fără contact), folosirea 
unei singure lungimi de undă sau a unei combinaţii de mai multe lungimi de undă, iradianţa, 
divergența fasciculului (3-80 sau mai mult pentru diodele laser din IR), mărimea spotului, 
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modul de transmitere a fasciculului laser (direct sau prin fibră optică), polarizarea și, 
pentru laserii în impulsuri, durata impulsului şi factorul de umplere. 


9.1.3. Tratamente clinice 


Locurile de iradiere cu laseri de putere mică includ leziunile şi zonele dureroase, 
nervii periferici care stimulează zona de interes, punctele de trigherare, acupunctura sau 
punctele de terapie auriculare, ganglionii simpatici superficiali (de exemplu ganglionul 
stelat), zone intravasculare, intraoperative şi endoscopice. Listarea s-a făcut în ordinea 
aproximativă a frecvenței locurilor de iradiere. Iradierea cu laser poate fi făcută şi îm- 
preună cu administrarea unor fotosensibilizatori. 

Studiile experimentale au arătat că în terapia cu laseri de putere mică, stările acute 
trebuie tratate cu doze mici, pe parcursul unei iradieri cu iradianță scăzută şi invers în 
stările cronice. În ceea ce priveşte iradierea modulată în impulsuri, frecvențele joase de 
2-5 Hz stimulează imunitatea şi granulația postlezională, iar cele de 5-9 Hz ameliorează 
durerea, îmbunătăţesc nutriția țesutului, micşorează inflamaţia şi au efect miorelaxant; 
frecvențele medii până la 40 Hz au în primul rând efecte metabolice, prin alimentarea cu 
sânge; frecvențele înalte, peste 40 Hz, acţionează în domeniul psihosomatic. 

Terapia cu laseri de putere mică se aplică în dermatologie, stomatologie, ginecologie, 
ortopedie şi în domeniul reabilitării. 

În dermatologie, terapia cu laseri de putere mică se utilizează în bolile inflamatorii şi 
alergice ale pielii, dermatită exfoliantă, psoriazis, pitiriazis, lichenul plan, urticarie, erite- 
me, boli ale unghiilor, acnee, bolile atrofice, hipertrofice şi granulomatoze, herpes, mico- 
ze, tromboflebită, ulceraţii varicoase, arsuri, degerături şi altele. 

Grossman er al. (1997) au investigat in vivo efectul diferitelor surse de lumină şi a 
laserilor de putere mică (în domeniul spectral UV-A până la 904 nm) asupra proliferării 
culturilor de keratocite ale epidermei umane şi a fibroblastelor dermei, în încercarea de a 
accelera proliferarea culturilor de keratocite pentru grefe. Expunerea acestora la radiația 
laser în undă continuă (40-110 mW) sau în impuls a determinat creşterea numărului de 
celule de 1,25-1,4 ori, măsurat după 24 ore şi respectiv 48 ore, în funcție de expunerea 
radiantă aplicată. Acest efect nu este suprimat de adăugarea antioxidanților, indicând că 
mecanismul implicat diferă de fotosensibilizarea cu laseri de putere mică din vizibil şi IR. 
Mecanismul fundamental implicat în această reacție este producerea speciilor reactive de 
oxigen, urmată de interacția radiaţiei laser cu molecule endogene fotosensibile şi un flux 
mărit de ioni de calciu. 

În stomatologie, terapia cu laseri se folosește în carii dentare (micşorează. durerea), 
carii subgingivale (micşorează substanţial durerea şi opreşte sângerarea), ginzivite, sto- 

~ matite, paradontite acute şi cronice, herpes, afte recidivante, nevralgie trigeminală, pre- 
cum şi în alte afecțiuni. 

În ginecologie, laserii de putere mică sunt recomandați pentru terapia afecțiunilor 
inflamatorii ale colului uterin, a ulceraţiilor şi inflamaţiilor vaginului (inclusiv herpesuri), 
a altor îmbolnăviri ale vulvei și căilor urinare, a bolilor venerice, ca şi în tratarea unor 
îmbolnăviri ale sânilor sau pentru îmbunătăţirea lactației, 

Terapia cu laseri de putere mică poate fi utilizată cu succes în domeniul fizioterapiei, bal- 
neologiei și asociată cu gimnastica de reabilitare, pentru tratamentul bolilor aparatului loco- 
motor. Rezultate bune s-au obținut în tratarea artrozelor, a întinderilor şi contuziilor mus- 
culare, a epicondilitei, a cicatricilor, a durerilor vertebrale, a calcifierilor calcaneene şi altele. 

| În afara domeniilor menţionate, terapia cu laseri de putere mică se aplică cu succes în 

unele afecţiuni neurologice, pentru stimularea creşterii şi recondiționării nervilor. 
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Cei mai mulți adepți ai terapiei laser cred că iradierea este mai eficientă în țesuturile 
slab vascularizate şi că sunt necesare tratamente multiple, de cele mai multe ori zilnice, 
pentru a obţine o eficiență maximă. Totuşi, testările riguroase arată încă o eficiență 
clinică redusă. Este posibil ca aceleași efecte care promovează procese benefice să fie 
uneori dăunătoare, Cu toate acestea, nu s-a observat experimental vreun risc deosebit. 
Rezultatele contradictorii ridică o problemă fundamentală în evaluarea terapiei laser, 
deoarece rezultate diferite sunt obținute în cazuri de diagnostic similar, dar nu identic, în 
cazuri de tratament cu aparate laser similare, dar nu identice şi în cazuri de metodologii 
similare, dar nu identice. 

Cercetările în domeniul terapiei cu laseri de putere mică trebuie să fie însoțite de 
analiza statistică riguroasă, pentru a sprijini afirmaţiile privind eficiența metodei (Ebert şi 
Roberts 1997). În acest fel va fi posibilă eliminarea unor calificative extreme ale terapiei 
laser, respectiv cele foarte laudative sau cele care neagă cu totul vreun efect benefic 
(Allendorf er al. 1997). 


9.2. TERMOTER APIE INTERSTIŢIALĂ CU LASER 


După cum s-a arătat în $ 5.4.5.5.7, hipertermia este o modalitate terapeutică de tratare 
a unor tumori bine definite, localizate în apropierea unor țesuturi normale de importanță 
critică. Scopul acestei proceduri este de a distruge in situ tumorile situate în profunzimea 
țesuturilor, prin încălzirea laser localizată. Aceasta se realizează prin introducerea unei 
fibre optice în mijlocul tumorii şi iradierea cu laseri din IR apropiat. Metoda a fost intro- 
dusă de Bown (1983) sub numele de „fotocoagulare” şi s-a dovedit capabilă să încălzeas- 
că țesutul tumoral peste temperatura de coagulare a proteinelor şi să producă astfel 
distrugerea tumorii. Un rezultat terapeutic optim depinde de dozimetria precisă a radiaţiei 
laser, care este legată de cunoaşterea în amănunt a distribuției temperaturii. 

. Coagularea laser interstițială a devenit de curând o metodă uzuală de tratare a 
diferitelor tumori ale ficatului, plămânilor şi creierului (Roggan şi Müller 1994a). De 
asemenea, termoterapia interstițială cu laser se aplică în hiperplazia benignă a prostatei 
(Sturesson şi Andersson-Engels 1997), cancerul. de sân (Harries er al. 1994, Akimov er 
al. 1998), tumorile subcutanate (Sweetland er al. 1993, Prudhomme er al. 1996) şi cance- 
rul uterin (Ueki er al. 1996). 

Tratamentul se realizează prin plasarea în tumoare sau într-un lob al prostatei a unui 
terminal difuzant, conectat la capătul fibrei optice, care împrăştie uniform radiația laser. 
Datorită absorbției fotonilor şi conducţiei căldurii, efectele hipertermice conduc. la 
distrugerea imediată sau întârziată a țesutului. 

În hiperterapia interstiţială cu laser, ca şi în cazul hipertermiei cu alte mijloace (ultra- 
sunete, microunde, radiofrecvență), scopul urmărit este de a obține o temperatură locală 
ușor mărită, de obicei în domeniul 41-45 °C, distribuită uniform în volumul țintei. Volu- 
mul efectiv de țesut care poate fi tratat este limitat de adâncimea de penetrare optică a radia- 
tiei laser în țesut, Chiar şi în „fereastra optică” din infraroșu apropiat (~ 800-1 100 nm), 
unde penetrarea este maximă, volumul tratat nu poate depăşi aproximativ 20 em2. 

Deoarece în hiperterapia interstiţială nu există metode de a evidenția răspunsul celular 
imediat, care se corelează eventual cu necroza tumorii, este necesară înregistrarea directă 
a temperaturii țesutului în timpul iradierii, pentru a fi siguri că temperatura este menținută 
în limitele prescrise pe toată durata tratamentului şi ea are o uniformitate spațială cât mai 
bună posibil. Aceste cerințe impun utilizarea unui sistem dinamic de control cu reacţie 
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pentru a înregistra temperatura şi a regla puterea laser în fibrele optice interstiţiale care 
transmit radiația optică. 

Spre deosebire de hipertermia interstiţială, termoterapia interstiţială (fotocoagularea 
laser) implică atingerea unor temperaturi mai mari, în domeniul 50-80 °C, pentru a pro- 
duce necroza directă a țesutului. Deoarece răspunsul țesutului este rapid, există posibili- 
tatea de a înregistra direct acest lucru, în loc de a măsura temperatura pentru controlul 
prin reacție a iradierii. Pentru acest scop sunt disponibile tehnicile de imagistică prin 
ultrasunete şi rezonanță magnetică. 

Ca surse laser pentru terapia interstițială se utilizează laserul cu Nd:YAG (1,06 um, 
1,32 um) sau diferite tipuri de diode laser (800-900 nm), deoarece radiaţia lor din infra- 
roşu apropiat penetrează adânc în țesuturile biologice (Amin et al. 1993). Astfel, este 
posibilă tratarea unor volume mari cu gradienți mici de temperatură. Parametrii tipici ai 
unei proceduri clinice sunt puterea laser de 5-6 W (în undă continuă) şi timpul de iradiere 
de 10 minute (energia totală aplicată este 3-3,6 kJ, mai mică pentru ficat şi mai mare 
pentru prostată) (Wyman et al. 1994). 

Pentru a aplica în siguranță procedurile de termoterapie interstițială cu laser este 
necesară cunoașterea mărimii zonei finale de distrugere, în vederea prevenirii distrugerii 
țesuturilor sănătoase sau a structurilor sensibile (vase de sânge, nervi). Dimensiunea zo- 
nei distrusă termic depinde de puterea laser, de durata tratamentului, de geometria termi- 
nalului fibrei optice şi de proprietăţile optice şi termice ale țesutului. Distribuţia tempera- 
turii este afectată în plus de răcirea internă datorită perfuziei sângelui. În afară de acestea, 
diferite tipuri de țesuturi prezintă praguri de distrugere diferite, ceea ce complică predic- 
ţia corectă a zonei distrusă termic. ; 

O chestiune critică pentru termoterapia interstițială cu laser este înregistrarea în timp 
real a distribuției temperaturii. Cea mai utilizată tehnică este imagistica prin rezonanță 
magnetică (magnetic resonance imaging - MRI) (Jako şi Jolesz 1986b), cu secvențe 
speciale care indică intensități dependente de temperatură (Fan et al. 1992). Această 
tehnică complexă şi scumpă este aplicată frecvent pentru înregistrarea tratamentului prin 
termoterapie interstiţială cu laser a unor tumori din creier și ficat. Utilizarea acestei teh- 
nici la prostată necesită un sistem MRI deschis, datorită poziţiei pacientului. O altă posi- 
bilitate de măsurare a temperaturii interstiţiale este folosirea termocuplelor. Această 
tehnică necesită intervenţii suplimentare pe pacient, iar distanța dintre termocuplu şi ter- 
minalul difuzant al fibrei se determină cu greutate cu dispozitive cu ultrasunete. În plus, 
termocuplele prezintă o absorbție puternică a radiaţiei laser, dacă ele sunt poziţionate 
lângă capătul fibrei, conducând astfel la indicarea greşită a unor temperaturi mai mari. 

Înregistrarea cu ultrasunete a tratamentului prin termoterapie interstițială cu laser nu 
permite o determinare corectă a mărimii reale a zonei distruse, deoarece modificările 
morfologice nu corespund unor modificări semnificative ale impedanţei acustice. În cele 
mai multe cazuri informaţia este distorsionată datorită reflexiilor ce intervin la bulele cu 
gaz care iau naştere în decursul tratamentului. 

Din cauza complexităţii şi limitelor acestor echipamente de înregistrare a tempera- 
turii, termoterapia interstiţială cu laser se poate realiza şi cu ajutorul unor programe pe 
calculator, care permit predicția temperaturilor interstiţiale şi a stării distrugerii termice 
pe durata tratamentului (Roggan și Muller 1994a). Totuşi, simularea pe calculator a 
tratamentului în condiţii in vivo este complicată de ratele de perfuzie individuale şi de 
proprietăţile optice complexe, ia zi 

Primele aplicaţii ale termoterapiei interstiţiale cu laser s-au realizat cu ajutorul unei 
fibre optice fără terminal special, al cărui capăt era plasat direct în țesutul bolnav 
(Wyman et al. 1992), Dezavantajul principal al acestei metode simple este densitatea de 
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putere mare la suprafața capătului fibrei (respectiv 2 400 W/cm? pentru o fibră cu dia- 
metrul de 400 jum şi o putere laser de 3 W), care produce carbonizarea imediată şi reduce 
drastic adâncimea de penetrare a fotonilor (Sturesson 1998). In consecință, mărimea 
zonei coagulate a fost limitată la un diametru de aproximativ | cm de conducția căldurii. 

Noile dispozitive terminale ataşate la capătul fibrei împrăştie în mod omogen radiația 
laser în. toate direcţiile spaţiale (Roggan et al. 1994b, van Hillegersberg et al. 1994, 
Heisterkamp er al. 1997). Acest rezultat se obține pe întreaga lungime activă a termina- 
lului (10-40 nm). Deoarece mărimea volumului tratat poate varia de la un pacient la altul, 
terminalul difuzant al fibrei optice are lungimi diferite care minimizează durata tratamen- 
tului. Reducerea corespunzătoare a iradianței în acest caz la interfața între terminal şi 
țesut previne carbonizarea țesutului din apropierea terminalului. Astfel, pot fi tratate ter- 
mic volume mari, cu un diametru de până la 3 cm, fără distrugerea sistemului de aplicare. 

Pentru a micşora în plus iradianţa şi a preveni contactul direct între terminal şi țesut, 
s-a realizat un cateter de protecţie, care este transparent pentru radiaţia laser aplicată şi 
este stabil până la 250 °C. Aceasta înlătură de asemenea riscul la care este supus pacientul 
în cazul distrugerii mecanice a terminalului fibrei. În plus, cateterul permite cu uşurinţă 
deplasarea axială a terminalului în volumul patologic. 

Termoterapia interstiţială cu laser se aplică în tratamentul paliativ al tumorilor sau 
metastazelor din ficat, plămân, creier sau sân şi în tratamentul curativ al hiperplaziei be- 
nigne a prostatei. În vederea tratamentului prin această metodă, mărimea şi arhitectura 
tumorii trebuie determinate. cu precizie. Ambele informaţii servesc la definirea parame- 
trilor de iradiere şi în particular a numărului locurilor de iradiere. Proprietăţile optice ale 
țesutului tumoral impun alegerea unei iradianţe laser adecvate. De asemenea, trebuie 
avută în vedere şi vascularizația periferică. Iradierea tumorii cu fibre multiple (Wyman 
1993) sau cu o singură fibră în mai multe locuri poate optimiza efectul termoterapiei, dar 
plasarea precisă a fibrei rămâne o sarcină dificilă, iar rezultatele sunt greu de prevăzut. 

Studiile realizate asupra efectelor combinate ale hipertermiei şi terâpiei fotodinamice in 
vitro şi in vivo sugerează că se poate atinge o sinergie semnificativă, în particular dacă 
hipertermia este aplicată simultan sau imediat după terapia fotodinamică (Wilson er al 
1991). Combinarea terapiei fotodinamice şi a termoterapiei interstițiale prin aceeaşi fibră 
care transmite radiaţia laser în roşu (pentru fotoactivare) şi radiaţia laserului cu Nd:YAG în 
infraroşu apropiat (pentru încălzire) a fost demonstrată experimental (Waldow et al. 1985). 


9.3. TERAPIE FOTODINAMICĂ 


Terapia fotodinamică (photodynamic therapy - PDT) este o formă de tratare a 
cancerului (Dougherty 1993, Dougherty 1996). Tehnica dè bază constă în injectarea în 
organism a unui agent fotosensibilizator (de obicei un compus pe bază de porfirină), care 
este reținut selectiv în tumori, urmată de expunerea tumorii cu radiație din vizibil. 
Fotosensibilizatorul poate fi administrat nu numai prin injectare, ci şi prin aplicare locală 
(Svaasand er al, 1996) (tratamentul fotodinamic al carcinoamelor celulelor bazale. sau 
distrugerea endometriului). Dacă iluminarea agentului fotosensibilizator se realizează cu 
o lungime de undă potrivită a radiaţiei (în regim netermic), are loc excitarea moleculei. 
Excitarea fotosensibilizatorului se produce numai la lungimea de undă particulară la care 
lumina este absorbită de un compus particular şi de obicei este foarte selectivă. 

Ulterior, o serie de transferuri intermoleculare ale energiei conduce la eliberarea 
oxigenului singlet, o specie moleculară puternic reactivă şi citotoxică. Speciile energetice 
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eliberate, cu timpi de viață scurți, interacționează cu sistemele biologice şi cauzează 
țesutului o serie de distrugeri. Localizarea distrugerilor diferă în funcţie de locul unde 
sensibilizatorul este concentrat, deoarece moleculele reactive pot parcurge numai distanțe 
scurte înainte ca ele să se dezexcite. În principiu, o cantitate mai mare de sensibilizator se 
găseşte în țesutul neoplazic față de țesutul normal, astfel că tumorile sunt distruse cu 
afectarea limitată a structurilor înconjurătoare normale. Deoarece multe neoplasme avute în 
vedere pentru tratament au o grosime de câţiva cm, este necesară utilizarea unei radiații 
optice cu o mare capacitate de penetrare a țesutului, pentru a pătrunde în întregul volum al 
tumorii, într-o cantitate suficientă ca să activeze fotosensibilizatorul concentrat acolo. 

Conceptul de bază al terapiei fotodinamice datează de la începutul secolului XX 
(1903), când s-a aplicat pentru prima dată eozina şi lumina solară pentru tratamentul 
cancerului de piele. 

Dacă anumiți cromofori selectivi spectral sunt introduşi în organism şi sunt reținuți în 
structuri celulare specifice, iradierea de bandă îngustă poate declanşa reacţii fotochimice 
selective in vivo, cu transformări fotobiologice ulterioare. În acest fel, energia poate fi 
transmisă selectiv spre celule ţintă din profunzime. Procese normale, cum este melanogene- 
za, pot fi fotoactivate în terapia vitiligoului cu psoralen plus radiație din UV-A (PUVA). 
Poate fi indusă de asemenea fotodistrugerea celulelor anormale, cum este modificarea 
fotochimică a acizilor nucleici în terapia psoriazisului cu PUVA de către furocumarine sau 
terapia prin fotosensibilizare citotoxică cu hematoporfirină în celulele tumorale. 

Revitalizarea interesului clinic pentru terapia fotodinamică la sfârşitul anilor 1970 
poate fi atribuită la doi factori: descoperirea derivaţilor de hematoporfirină (haemato- 
porphyrin derivative - HPD), un fotosensibilizator eficient care se localizează în tumori, 
dezvoltarea unor laseri adecvaţi şi a sistemelor de transmitere a radiației laser prin fibre 
optice. De atunci, terapia fotodinamică a fost aplicată la mii de pacienţi, cu diferite tipuri 
de cancer, dovedindu-şi utilitatea în tratamentul local al tumorilor neoplazice. 

Aplicarea eficientă a terapiei fotodinamice necesită îmbunătățirea tehnologiei de trans- 
mitere a radiaţiei laser, agenți, fotosensibilizatori cu caracteristici superioare şi înțelegerea 
mai profundă a mecanismelor prin care terapia fotodinamică distruge tumorile maligne. 


9.3.1. Fotosensibilizatori 


Fotosensibilizatorii sunt cromofori capabili să producă reacţii induse de lumină în 
molecule care nu absorb lumina. Ca urmare a excitării rezonante cu o sursă monocroma- 
tică, fotosensibilizatorul suferă o serie de dezexcitări simultane sau secvențiale, rezultând 
reacţii de transfer intramoleculare şi culminând cu eliberarea unor specii citotoxice 
puternic reactive, care cauzează oxidarea ireversibilă a unor componente celulare esen- 
fale şi distrugerea țesuturilor gazdă. Esenţa interacției fotochimice (care ar putea fi numi- 
tă oxidare fotosensibilizată) constă în participarea cromoforului exogen, care joacă rolul 
unui catalizator (Boulnois 1986). Acesta este activat mai întâi prin absorbție rezonantă, 
înmagazinând energia pe una din stările sale excitate. O reacție are loc numai când cro- 
moforul se dezactivează, dar cu un reactant care nu este fotosensibilizatorul. 

Cei mai mulți fotosensibilizatori utilizaţi în mod curent sunt coloranţi organici, cu 
structuri heterociclice în inel, similare cu cele ale clorofilei sau hemoglobinei. Ei sunt 
capabili să absoarbă radiaţia din vizibil (roşu) şi să transfere energia fotonilor spre alte 
molecule, Fotosensibilizatorii prezintă structura electronică uzuală a stărilor singlet (mo- 
mentul total al spinului electronic 5 = 0) şi a stărilor excitate triplet (S = 1), în care ener- 
gia stării triplet este mai mică decât starea excitată singlet corespunzătoare. Fiecare stare 
electronică este divizată în plus într-un număr mare de nivele vibraţionale. 
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Un fotosensibilizator bun trebuie să posede următoarele caracteristici teoretice, pentru 
a avea o eficiență maximă: 

- trebuie să fie fotochimic eficient; 

- trebuie să absoarbă în domeniul spectral roșu sau infraroșu apropiat (600-800 nm); 

- trebuie să fie reținut foarte selectiv în țesutul țintă (neoplazic) față de țesutul normal 
înconjurător; 

- trebuie să fie netoxic (pentru a minimiza morbiditatea legată de tratament); 

- trebuie să fie sintetizat cu uşurinţă şi în mod reproductibil; 

- trebuie să fie stabil biochimic pentru perioade lungi de timp. 

Clasele de compuși chimici folosite clinic ca sensibilizatori includ ftalocianaţi şi deri- 
vaţii lor, cloraţi, purpurine şi molecule bazate pe porfirine (acestea au servit ca molecule 
prototip pentru studiu). 

Hematoporfirina absoarbe radiaţia din albastru (402 nm), verde (527 nm) şi roşu 
(625 nm). Coeficientul de extincție (eficiența de absorbţie) este mult mai ridicat la 
lungimile de undă din albastru şi verde față de roşu. Acelaşi lucru se întâmplă pentru 
proteine şi alte molecule ca melanina sau hemoglobina. Radiația din roşu şi infraroşu 
apropiat prezintă o absorbţie mult mai coborâtă, astfel că este capabilă să penetreze 
țesutul pe o distanță mult mai mare. 

Derivaţii de hematoporfirină reprezintă un amestec de produse obţinute din 
hematoporfirină şi stabilizate cu acid acetic şi acid sulfuric. Acestea sunt adecvate utiliză- 
rii clinice, deoarece ele sunt reţinute selectiv în tumoare, iar vârful de absorbție la 630 nm 
este accesibil pentru mai mulți laseri (He-Ne: 632,8 nm; kripton: 647,1 nm; laseri cu va- 
pori metalici - aur: 628 nm; laseri cu coloranţi; diode laser). Timpul de viață pentru fluo- 
rescență este ~ 240 ps, iar rata de dezexcitare neradiativă este ~ 4-10” s! (Boulnois 1986). 

În figura 9.1 se prezintă diagra- 
ma nivelelor energetice ale deri- 
vaților de hematoporfirină (HPD) şi . 
ale oxigenului molecular, iar în fi-. -39'000 
gura 9.2 dependența spectrală acoe- 
ficientului de absorbție. pentru apă 
(H20), hemoglobină (HbO}), mela- ` . 
nină şi HPD, împreună cu pozițiile- 
lungimilor de undă. ale celor mai . i 
utilizaţi laseri medicali. nt Da20.000 

Fotofrina (denumirea comercială & 
Photophrin II, produsă de Photophrin - 

Medical Inc., New Jersey, SUA) este 

o versiune îmbunătățită de HPD, fiind 

un amestec de molecule de dihema- 10000 
toporfirină-eter (DHE) în diferite 

forme, care este sintetizată din he- 
matoporfirină, Fotofrina este foto- 
sensibilizatorul cel mai utilizat cli- 

nic, Acest compus este un amestec 9 
a cărui caracterizare cu precizie s-a 

dovedit dificilă, El are o selectivita- Fig: 9.1. Diagrama nivelelor energetice ale derivaților 
te relativă în ceea ce priveşte carac» de hematoporfirină (HPD) şi a oxigenului molecular 
teristicile de localizare: o parte din (Boulnois 1986), 
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agentul fotosensibilizator este reținut în țesutul normal al pielii, ficatului, splinei, iar o 
parte în sistemul reticuloendotelial. Uneori fototoxicitatea cutanată a ridicat probleme, 
dar aceasta nu este un factor limitativ. 

În ultimul timp se experimentează noi fotosensibilizatori bazați pe derivați ai 
aminoacizilor (Institute of Optoelectronics, Military University of Technology, Varşovia, 


Polonia), tetrapiroli (Röder şi Năther 1991), acidul amino-levulinic (ALA) (Fisher er al. 
1995) şi alţii. 
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Fig. 9.2. Dependenţa coeficientului de absorbție în funcţie de lungimea de undă 
pentru apă, hemoglobină, melanină şi derivați de hematoporfirină, împreună cu 
lungimile de undă ale celor mai utilizaţi laseri medicali (Boulnois 1986). 


9.3.2. Cerinţe de iradiere 


Terapia fotodinamică necesită o doză corespunzătoare de fotosensibilizator şi o doză 
optimă pentru lumina de activare, O selectivitate insuficientă a fotosensibilizatorului 
poate fi compensată într-o anumită măsură de o dozimetrie precisă a luminii de activare. 
O dozimetrie imprecisă a radiaţiei laser poate conduce la tratamentul incomplet al tu- 
morii, cu posibilitate de recidivă, dar și la necroza completă a tumorii, împreună cu dis- 
trugerea semnificativă a țesutului sănătos ce înconjoară locul tratat (complicaţii medicale 
ca de exemplu fistule sau stenoză), Aşadar, scopul final al dozimetriei radiației laser în 
terapia fotodinamică este de a optimiza distribuţia „dozei” de radiație în volumul tratat, 
prin selectarea geometriei de iradiere care se potriveşte cel mai bine geometriei şi 
proprietăţilor optice ale tumorii și ale țesuturilor înconjurătoare. Geometria de iradiere 
poate fi selectată interactiv pentru a obține distribuţia necesară a radiaţiei laser, folosind 
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parte în sistemul reticuloendotelial, Uneori fototoxicitatea cutanată a ridicat probleme, 
dar aceasta nu este un factor limitativ. 

În ultimul timp se experimentează noi fotosensibilizatori bazați pe derivați ai 
aminoacizilor (Institute of Optoelectronics, Military University of Technology, Varşovia, 
Polonia), tetrapiroli (Röder şi Năther 1991), acidul amino-levulinic (ALA) (Fisher et al. 
1995) şi alții. 
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Fig. 9.2. Dependenţa coeficientului de absorbţie în funcţie de lungimea de undă 
pentru apă, hemoglobină, melanină și derivați de hematoporfirină, împreună cu 
lungimile de undă ale celor mai utilizaţi laseri medicali (Boulnois 1986). 
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criterii ca doza maximă de radiație în țesutul țintă, limita superioară a neuniformităţilor în 
distribuţia radiaţiei, doza minimă în afara volumului țintei şi altele. 

În terapia fotodinamică, un rol decisiv îl joacă cunoașterea distribuţiei radiaţiei laser 
în țesut (Profio şi Doiron 1987). Propagarea radiaţiei laser în țesuturile biologice cu 
turbiditate se tratează cu ajutorul ecuaţiei transportului, rezolvată prin una din metodele 
aproximative (vezi $ 4.1.2), inclusiv prin metoda Monte Carlo (Saponaro et al. 1996), 

Pentru iradìerea tumorii cu lumină se utilizează laseri și fibre optice. Laserii folosiți 
sunt cei cu He-Ne (632,8 nm), cu coloranți (acordabili; lungimea de undă poate fi 
modificată în funcție de necesitățile pentru diferiți compuşi sensibilizatori; pot fi pompați 
cu laseri cu argon, cu excimeri, cu azot sau vapori de cupru) şi diodele laser (dispozitive 
cu corp solid, cu o mare siguranță în funcționare). Deşi iradierea tumorilor în terapia 
fotodinamică se realizează în majoritatea cazurilor în undă continuă, totuşi este posibilă şi 
utilizarea unor surse laser cu funcționare în impulsuri (Hüttmann er al. 1994). 

Controlul distribuției radiaţiei laser în țesut se face în funcţie de mărimea tumorii. 
Tumorile cu o grosime de 5-7 mm pot fi tratate utilizând o lentilă care focalizează radia- 
ţia laser la ieşirea din fibra optică. Tumorile cu dimensiuni mai mari trebuie tratate prin 
implantarea unor fibre multiple, cu vârfurile realizate astfel încât să disperseze în mod 
corespunzător radiația în țesutul ţintă. Tumorile profunde pot fi tratate prin plasarea 
endoscopică, intracavitară sau interstițială a fibrei optice. Mărirea 'iradianţei laser peste 
100-150 mW/em2 conduce la distrugeri termice şi pierderea selectivităţii tratamentului. 

O dozimetrie tipică în terapia | fotodinamică este exemplificată în tabelul 9.1 (Jacques 
1992b). Lumina roşie (0,2 W/em? la 630 nm) este aplicată timp de 20 de minute. Doza 
fotodinamică de prag necesară pentru necroză este estimată a fi 10'% fotoni absorbiți de 
agentul fotosensibilizator pe cm“ de ţesut. Eficiența cuantică pentru a excita fotosensibili- 
zatorul ca să reacționeze cu oxigenul şi să genereze un fotoprodus toxic este presupusă a 
fi 0,2. Valoarea de prag pentru moartea celulară este 8,3-10% mol/cm?. Cu aceste valori 
rezultă o adâncime de necroză de 7,2 mm. Aceasta este proporțională cu adâncimea de 
penetrare optică înmulțită cu logaritmul produsului unor termeni care sunt indicaţi în 
tabelul 9.1 (iradianța, timpul de expunere, termenul de retroîmprăştiere optică, constanta 
de conversie, absorbţia fotosensibilizatorului în țesut, eficiența cuantică şi inversul pragu- 
lui produsului toxic). 

Adâncimea de necroză cauzată de terapia fotodinamică poate fi ajustată modificând 
factorii de dozimetrie. Astfel, dacă iradianța, timpul de expunere, absorbţia fotosensibili- 
Zatorului în țesut, eficiența cuantică sau termenul de retroîmprăştiere optică creşte cu un 
factor de 2, atunci zona de necroză 'va creşte cu 6ln2 = 0,695 (69 %). Cu datele din 
tabelul 9,1, dacă iradianța se auena atúnoi zona de 'necroză va creşte cu 3,5 mm, 
devenind 10,7 mm, 

Adâncimea de 'penetrare optică” în țesut are “importanță primordială în dozimetria 
terapiei fotodinamice. Dacă se măsoară 0 zonă de necroză particulară pentru un set 
specific de condiţii experimentale, atunci: se poate prezice modul în care modificarea 
parametrilor va mări sau micşora zona de necroză. 

În modul cel mai simplu, terapia fotodinamică poate fi descrisă specificând „doza” 
administrată a fotosensibilizatorului, (de exemplu mg/kg greutate corporală), „doza” 
radiaţiei incidente (de exemplu J/em?) și intervalul de timp între administrarea fotosen- 
sibilizatorului şi iradierea laser. Multe protocoale clinice utilizează încă numai aceşti trei 
parametri, în ciuda faptului că există mulți alți factori care pot influenţa „doza” efectivă 
administrată unei leziuni particulare, Dintre aceştia menționăm: 

a) variaţia de la subiect la subiect în reținerea specifică a fotosensibilizatorului în 
tumoare (Braichotte el al. 1996, Weersink er al. 1997); 
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Tabelul 9.1. Dozimetria tipică în terapia fotodinamică cu lumină roşie 


Denumire Valoare şi unităţi 


Radiaţie laşer: 
` = lungime de undă 630 nm 
- iradianță 0,2 W/cm? 
~ timpul de expunere 20 min 
- adâncimea de penetrare optică 5,1 mm 
-~ termenul de retroîmprăştiere optică 4,4 
- constanta de conversie 5,23:10% mol/J 
Fotosensibilizator: i 
- doza administrată { > 5 mg/kg greutate corporală 
- concentrația în țesut 2:10% g/cm? țesut 
- greutatea moleculară ; l 600 g/mol 
- coeficientul de extincție 5 4 000 cm'!/(mol/litru) 
- absorbția fotosensibilizatorului în tesut $ 0,031 cm”! 
- eficiența cuantică (bo) 0,2 
Necroza tesutului: 38 : 
- doza fotodinamică de prag - i ; 10!° fotoni/cm? 
- pragul produsului toxic = s - 8,3-10 f mol/cm? 


- zona de necroză i : 7,2 mm 


b) domeniul larg al coeficienţilor de absorbție şi împrăştiere optică (dependenți de 
lungimea de undă) pentru diferite țesuturi, care determină penetrarea și distribuția luminii 
în țesutul țintă-(Cheong er al. 1990); 

c) variabilitatea în Die arva paare, care afectează eficiența fotodinamică (Stone 
et al. 1993); 

d) modificări ale adâncimii de penetrare optică în timpul iradierii, datorită în primul rând 
modificărilor circulaţiei sangvine induse de terapia fotodinamică (van Geel er al. 1994); 

e) „autoecranarea”, care apare în cazul fotosensibilizatorilor cu coeficienți mari de 

- extincție molară şi care limitează penetrarea luminii datorită absorbției suplimentare a 
fotosensibilizatorului în țesut (Wilson et al. 1986b); 

f) „fototransparența”, prezentată de mulți fotosensibilizatori în timpul iradierii, care 
poate reduce concentraţia fotoactivă a fotosensibilizatorului în țesut pe durata iradierii 
(Fisher er al. 1995, Braichotte er al. 1996); 

8) golirea fotochimică a oxigenului în țesuturi la iradierea cu fascicule laser având ex- 
puneri radiante mari, care conduce la un efect fotodinamic redus (Foster şi Nichols 1995). 

Astfel, există o diferență mare între dozimetria clinică actuală şi descrierea completă a 
unui tratament fotodinamic real. Wilson et al. (1997) au introdus conceptul de „dozime- 
trie implicită”, care încorporează toți factorii care determină răspunsul la tratament, 
precum și interdependența între acești factori, evitând astfel necesitatea ca fiecare factor 
să fie măsurat separat. 


9,3,3. Mecanismul de acțiune. 


Secvența reacțiilor moleculare care implică fotosensibilizatori poate fi separată în 
câteva etape: excitarea, dezexcitarea, reacția substratului sau formarea reactantului şi oxi- 
darea. Dacă se noteză cu $ sensibilizatorul, cinetica reacţiilor poate fi separată schematic 
în două mecanisme care depind de implicarea substratului în etapa crucială de formare a 
reactantului, Tabelul 9.2 prezintă aceste căi (Boulnois 1986), 
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Tabelul 9.2, Cinetica fotosensibilizării în mecanismele de tipul I şi tipul II şi 

protecția carotenoidă posibilă 


A ——————————————_———— 
Mecanism Reactie 


Excitarea fotosensibilizatorului 


Excitare rezonantă 
l. Absorbția stării singlet 

Dezexcitări 
2. Dezexcitare radiativă (fluorescență) 
3. Dezexcitare singlet neradiativă 
4. Dezexcitare încrucişată intersistem 
5. Dezexcitarea stării triplet 


Mecanisme de tipul I 


Generarea de radiacali liberi 
7. Transferul hidrogenului 
8. Transferul electronului 
Formarea reactantului 
9. Dioxid de hidrogen 
10. Anion superoxid 


IS + hv 15 


I9* 19+ hv 
Ig => 18 
Ig" 35" 

3st S+ hy” 


3S" + RH —> SH + R° 
3S" + RH >> S“ + RH” 


SH' +20, —>'S+ HOF 
S“ +0, >'S +0 


Oxidare 
Mecanisme de tipul II 
Formarea reactantului 
7. Schimb intermolecular SEO SSON 
Oxidare 
8. Oxidare celulară 10," +X —> X(0) 


Protecție carotenoidă 
1. Extincția oxigenului singlet 10," + CAR —>20, + CAR 

S-au utilizat următoarele notații; 'S-= starea singlet fundamentală a sensibilizatorului; 
'S' - starea singlet excitată a sensibilizatorului; *S” - starea triplet excitată a sensibilizato- 
rului; 30, - starea triplet fundamentală a oxigenului; '0»' - starea singlet excitată a oxi- 
genului; RH - substrat; X - ţintă celulară; X(0) - ţintă celulară oxidată; CAR - carotenoid. 

Dintre stările excitate electronic ale fotosensibilizatorului, starea triplet excitată *S" 
posedă în general cea mai mare reactivitate, datorită configurației sale de spin favorabile. 
In plus, timpul său relativ lung de viață (1 ms până la câteva secunde) faţă de timpul de 
fluorescență al stării 'S* (0,1-100 ns, în funcţie de solvent) creşte probabilitatea de in- 
teracție cu alte molecule. 

În mecanismul de tipul I, speciile *S" sunt implicate direct în reacțiile cu substratul, 
din care rezultă radicali liberi neutri sau încărcaţi, oferind astfel o varietate mare de 
reacții suplimentare posibile, ca de exemplu promovarea proceselor în lanț prin interacția 
cu alte componente ale substratului sau reacţii cu oxigenul pentru a genera produse 
peroxidate care atacă substratul. 

În mecanismul de tipul II, speciile °S* sunt implicate în reacţiile de transfer spre 
oxigenul molecular (starea triplet: fundamentală '0-), care este promovat pe Starea sa 
singlet 'O,' (prima stare electronică excitată la 7 900 cm"). Reacţia între 'S* şi 10, 
corespunde unei ciocniri cu schimb de sarcină electronică, cu rearanjarea spinului, care 
este cea mai probabilă ca o interacţie cvasi-rezonantă fără schimbare netă de spin. Dato- 
rită configurației de spin şi a orbitatelor electronice particulare, 102" oxidează eficient 
locurile bogate în electroni din ţintele biomoleculare învecinate, Țintele posibile sunt pro- 
teine, acizi nucleici și mitocondrii, localizate probabil pe membranele celulare. Timpul de 
Viaţă al oxigenului singlet este destul de lung, fiind cuprins între 5 şi 50 us pentru cei mai 
mulţi solvenţi, cu o creștere de 10 ori în solvenţii deuteraţi. În consecință, lungimea de 
difuzie limitată a 'O,' menţine selectivitatea pe o bază celulară. De fapt, această acțiune 
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fotodinamică, în care oxigenul molecular este consumat într-o reacție de fotosensibi- 
lizare, este cunoscută de chimiști şi biologi de peste 50 de ani. 

În general, ambele mecanisme pot fi în competiţie, eficiența fiecărui mecanism fiind con- 
trolată de natura sensibilizatorului (S), de concentrația relativă a oxigenului şi a substratului 
şi de constantele de rată pentru interacțiile substrat-sensibilizator şi oxigen-sensibilizator. 

Se pot face câteva observaţii privind eficiența oxidării fotosensibilizate. In primul rând, 
fotosensibilizatorul este un fotocatalizator adevărat, deoarece el nu este consumat și se întoar- 
ce în starea sa singlet fundamentală 'S. În al doilea rând, toate dezexcitările, fie de pe stările 
singlet, fie de pe cele triplet, implică procese inelastice, uneori cu secțiuni transversale mari, 
care conduc la stări excitate vibrațional ale stării fundamentale IS, Chiar şi procesele radiative 
sunt implicate (v'< vsau v”< v), care contribuie la generarea căldurii în masa țesutului. 

Datorită acțiunii sale selective, acest mod de acţiune este atractiv pentru terapia 
fotodinamică. Etapele fotofizice implicate în această procedură terapeutică sunt ilustrate 
în figura 9.3 şi prezentate în tabelul 9.3. 


E produs toxic 
oxigen (oxigen singlet) 


câldură sau 
PR, fluorescență 


colorant 
fotosensibil 


Fig. 9.3. Diagrama schematică a terapiei fotodinamice (Jacques 1992b). 
Tabelul 9.3. Principiile fizice ale terapiei fotodinamice 


Administrarea fotosensibilizatorului 
Reţinerea selectivă a fotosensibilizatorului în tumoare 
i Silgaun e Iradierea cu o sursă monocromatică (laser) 


Excitarea rezonanță a fotosensibilizatorului 
S+hv=s: 


Dezexoitare simultană sau seovenţială 


Transferuri eh o d Dezaotivare termică 
Producerea de specii reactive T 
' Acţiune citotoxică Hipertermie 
| 
iiaii T anatia PIERA 


Eradicarea tumorii 


a a EE E a a, 


| 
| 
| 
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Este important de subliniat faptul că în săptămânile următoare după terapia fotodina- 
mică cu HPD, protecția pacientului este posibilă prin utilizarea carotenoidelor, care 
protejează sistemele fotosintetice împotriva fotosensibilizării prin propria lor clorofilă. 
Mecanismul lor de protecţie moleculară este exact inversul formării oxigenului singlet şi 
constă în extincția cvasi-rezonantă a 'O,', care produce starea triplet netoxică a carotenoi- 
delor, SCAR şi care se dezactivează rapid (vezi tabelul 9.2). 

Datorită timpilor de iradiere lungi în terapia fotodinamică (~ 1 000 s), se pune în- 
trebarea dacă iradianța poate fi mărită semnificativ, astfel ca timpul de interacţie să poată 
fi redus. Datorită eficienţei cuantice mici, numărul de molecule care se dezexcită direct 
pe starea fundamentală este de cel puţin 10% ori mai mare decât numărul de molecule 
implicate în producerea oxigenului singlet. Astfel, la iradierea în undă continuă, o com- 
ponentă termică semnificativă este asociată acestui proces şi numai la iradianțe coborâte 
acest exces de căldură poate fi disipat, astfel încât efectul fotodinamic să rămână predo- 
minant. Situaţia este desigur diferită la iradierea în impuls. Terapia fotodinamică este 
investigată cu impulsuri de ordinul a 100 ns generate de laseri cu vapori metalici, pentru 
care frecvenţa de repetiție a impulsurilor este reglată în funcţie de timpul de relaxare ter- 
mică a țesutului iradiat, 

Creşterea temperaturii în țesut indusă de terapia fotodinamică poate contribui la 
distrugerea celulelor. Originea acestei componente hipertermice din terapia fotodinamică 
este legată de dezexcitarea. eficientă a stării singlet excitate 'S* (vezi tabelul 9.3). O 
creştere a temperaturii în țesut la 45. 9C poate fi o alternativă pentru inducere pe scară 
largă a distrugerii celulelor. 

Un studiu recent (Kiibler er al. 1997) a demonstrat avantajul combinării între chirur- 
gia cu laser CO,» şi terapia fotodinamică față de: a) rezecția chirurgicală a tumorii; b) terapia 
fotodinamică unică; c) combinarea chirurgiei şi hipertermiei. S-a observat o reducere 
semnificativă a recidivelor în urma combinării chirurgiei cu laser CO» şi a terapiei fotodi- 
namice postoperatorii sau chiar a combinării chirurgiei cu laser CO» şi a hipertermiei. 

Motivul acumulării fotosensibilizatorului în tumori nu este înțeles pe deplin. Totuşi, 
s-a observat o îmbunătăţire a selectivității acumulării fotosensibilizatorului în tumoare 
prin asocierea fotosensibilizatorilor cu vehicule de transport (bazate pe lipide, ca lipo- 
zomi sau emulsii uleioase), care permite interacția specifică sau preferenţială cu celulele 
tumorale, Aceasta face posibilă administrarea inclusiv a fotosensibilizatorilor insolubili în 

apă, mărind în acest fel gama de fotosensibilizatori potențiali utili pentru tratarea tumo- 
rilor (Reddi 1997). PAAY BI 

Celulele tumorale incubate cu fotofrină in vitro nu relevă o acumulare intracelulară 

mai mare a fotosensibilizatorului decât celulele normale. Aceasta sugerează că fotosen- 
sibilizatorul este reținut în stroma țesutului şi terapia fotodinamică acţionează asupra ali- 
mentării cu sânge a tumorii. S-au observat modificări semnificative în microvascula- 
rizația tumorii şi a țesutului înconjurător în timpul şi după terapia fotodinamică (Fingar 
1996), Formarea de cheaguri, care ocluzionează ulterior capilarele, este responsabilă 
pentru necroza pielii cu hematoporfirină fotosensibilizată. Modificările vasculare sunt 
marcate de constricția vasului, distrugerea celulelor endoteliale (distrugerea suprafeței lu- 
menului și degenerarea mitocondriilor) și staza circulaţiei sangvine. Conform acestei 
explicaţii alternative, necroza tumorii se datorează stazei vasculare şi în consecință- 
anoxiei și deficienței nutritive. | 

Terapia fotodinamică, indiferent dacă mecanismul dominant de distrugere a tumorilor 
este citotoxicitatea celulară directă sau distrugerea capilarelor sangvine, reprezintă o 
metodă eficientă de tratare selectivă a tumorilor neoplazice, 
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9.3.4. Aplicaţii clinice 


Aproape toate tipurile de tumori maligne, de la leucemie până la glioblastoame, pot fi 
tratate prin terapie fotodinamică (Fisher et al. 1995). Procedura implică administrarea 
intravenoasă a fotofrinei (1-5 mg/kg), iar după 24-48 ore, în tumoare se introduce o fibră 
optică având un terminal dispersiv. Radiația laser (630 nm, 25-500 mW/em?) se aplică pe 
o durată de 20-30 minute (30-900 J/cm’) (Wilson şi Patterson 19868). Răspunsul tumorii 
la o doză adecvată de HPD şi radiaţie laser este de obicei rapid, necroza fiind evidentă 
după 24 de ore. 

În urologie, terapia fotodinamică poate elimina cancere superficiale ale vezicii biliare 
(Star et al. 1987b) şi carcinoame in situ. În dermatologie, echipamentul se poate reduce la 
o fibră flexibilă din cuarț având o lentilă la capăt şi un radiometru laser. Recidivele 
cutanate ale cancerului de sân şi carcinoamele celulelor bazale răspund prompt şi adesea 
complet. Iluminarea tumorii conduce la edem, decolorare şi necroză în timp de ore sau zile. 
Tumorile având o grosime de 4-10 mm necesită tratamente multiple sau implantarea fibrei 
optice. În tumorile pulmonare, terapia fotodinamică este folosită pentru tratarea cancerelor 
pulmonare obstructive, când boala este considerată neoperabilă. Radiația laser este 
administrată printr-un bronhoscop, în condiţii de anestezie locală. Răspunsul tumorii este 
prompt, cu recanalizarea şi eradicarea completă a tumorilor intraluminale. Totuşi, adân- 
cimea de penetrare optică redusă împiedică distrugerea întregului neoplasm intrapulmonar. 

Alte leziuni care se tratează prin terapie fotodinamică includ neoplasme ale creierului, 
leziuni la cap şi gât, leziuni ale esofagului şi gastrice (Bays et al. 1997), leziuni rectale şi 
leziuni biliare. Pentru tratarea unor tumori extinse şi mai avansate, terapia fotodinamică 
poate fi combinată cu chirurgia. După rezecția tumorii, patul tumoral este tratat prin 
terapie fotodinamică, pentru a distruge orice tumoare reziduală sau celule premaligne. 

Terapia fotodinamică poate fi folosită şi în aplicații neoncologice, pentru tratarea 
bolilor virale, a aterosclerozei, a bolilor pielii (psoriazis, steluțe vasculare), precum şi 
pentru distrugerea fotodinamică a endometriumului, ca o alternativă pentru histerectomie, 
în cazurile de sângerare anormală a uterului ca urmare a modificărilor benigne în fizio- 
logie (Tromberg et al. 1996). 

Proprietăţile de localizare a agenților fotosensibili sunt utilizate nu numai pentru tra- 
tarea tumorilor, dar și pentru detecția cancerelor. Expunerea ţesuturilor ce conțin tumoa- 
rea cu radiație laser având o lungime de undă adecvată va cauza ca porfirinele localizate 
să emită fluorescență, ceea ce permite detectarea imediată a tumorii. Prin această metodă 
au putut fi detectați noduli limfatici care au avut mai puțin de 20 de celule tumorale. 


9,4. SUDURA ȚESUTURILOR CU LASERI 


Sudura ţesuturilor cu radiaţie laser este un proces fotatermic, care utilizează energia 
laser pentru îmbinarea sau lipirea țesuturilor (Bass şi Treat 1995, White şi Kopchok 
1990b, Godlewski er al, 1996), Aplicarea energiei laser determină o modificare a struc- 
turii moleculare a țesuturilor care sunt îmbinate. Moleculele modificate ale țesutului pot 
forma legături cu vecinele sale, 

Țesuturile pielita au fost sudate cu laserul pentru prima dată în 1979 (Jain şi 
Gorisch 1979), În 1980, Jain a publicat rezultatele sale privind utilizarea laserului cu 
Nd:Y AG la repararea venelor şi arterelor secţionate, S-a observat că formarea unui cheag 
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de sânge pe suprafața externă a vasului întăreşte \ Fascicul laser 


locul reparat. Dew (1990) atrage atenția că prezența Ac de focalizat 
stratului de sânge pe suprafața vasului poate afecta susținere 
negativ procesul de sudură, prin absorbția unei canti- 
tăți necontrolate de radiație laser. Aceasta se aplică 
cazului iradierii directe a vasului sangvin, care este 
tehnica cea mai folosită (figura 9.4). 

Sudura țesuturilor cu laser, o tehnică în continuă Fig. 9.4. Tehnica utilizată în mod 
dezvoltare şi cu aplicaţii în aproape toate specia- obişnuit pentru anastomoza laser a 
lităţile medicale, se găseşte în etapa de tranziție între - Yaselor sangvine. Acul de susținere 
experimentările de laborator şi practica acceptată în este IOOEPRIA după pu U Ra 

dat FER sat A sasi țesutului (McKenzie 1990), 
aplicaţiile clinice. Această tehnologie, în condiții op- 
time, poate fi mai rapidă şi mai uşor de aplicat față de metodele convenţionale de îmbi- 
nare a țesuturilor (suturi, bride, clame). 


Sudură laser 


Vas sanguin 


9.4.1. Laseri folosiți în sudura ţesuturilor 


Laserul cu CO», datorită absorbției puternice a radiaţiei sale în țesuturi, încălzeşte 
numai straturile superficiale ale acestora, în timp ce straturile din profunzime nu sunt 
afectate direct, ci numai prin difuzia căldurii. Legătura rezultantă este slabă, deoarece nu 
întreaga grosime a țesutului este utilizată pentru realizarea sudurii (Menovsky et al. 
1997). Dacă se încearcă creşterea energiei laser într-un impuls scurt, pentru a încerca 
încălzirea unor straturi mai adânci, atunci s-ar putea depăşi pragul de ablaţie la suprafață, 
cu numai o mică încălzire adițională. 

Invers, dacă se măreşte durata de expunere în undă continuă, intervine ambalarea 
termică şi transmiterea căldurii nu are loc numai în profunzime, ci şi lateral, producând 
astfel o zonă extinsă de necroză. Straturile superficiale sunt încălzite excesiv, rezultând 
contracția țesutului, moartea celulelor şi slăbirea sudurii. Aşadar, cu excepția unor țesu- 
turi extrem de subțiri, laserul cu CO» nu este o alegere tentantă pentru sudura țesuturilor, 
fiind improbabilă realizarea unei legături sigure şi cu rezistenţă ridicată. 

Spre deosebire de laserul cu CO;, laserul cu argon produce o încălzire mai profundă şi 
mai uniformă a țesuturilor. Folosind acest laser, au fost elaborate proceduri pentru sudura 
vaselor de dimensiuni medii şi a intestinului. Rezultatele pe termen lung sunt satisfăcă- 
"toare (White și Kopchok 1991b). 

Sudura țesuturilor cu laserul cu argon implică un domeniu extrem de îngust de ira- 
diere: aplicarea unei energii prea mici determină realizarea unei suduri foarte slabe, în 
timp ce o energie laser excesivă provoacă uscarea şi contracția proteinelor țesutului, care 
reduc flexibilitatea și rezistența sudurii. 

Pentru sudura laser se folosesc şi lungimile de undă de 1,06 um şi 1,32 um ale 
laserului cu Nd:Y AG, Absorbţia la aceste lungimi de undă se realizează prin intermediul 
apei și hemoglobinei (caracteristică duală de absorbţie), În cazul sudurii vaselor sangvine 
mici s-a folosit și laserul cu Nd:Y AG deplasat Raman (1,9 um). 

Laserului cu THC:YAG cu lungimea de undă de 2,15 um îi corespunde o adâncime 
de penetrare optică în țesut de 195 jum, faţă de 13 uim pentru laserul cu CO2, 600-1 000 um 
pentru laserul cu argon sau 3 200 um pentru laserul cu Nd:YAG la 1,06 um (vezi tabelul 
4,8). Cu acest laser se pot suda vase mici, cu grosimea medie a peretelui de 100 um. 
Modul de functionare în impulsuri a laserului cu THC:YAG controlează extinderea dis- 
trugerilor termice, 
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Diodele laser, în special cele cu GaAlAs (810 nm), sunt mult mai mici şi necesită o 
energie de funcționare mult mai coborâtă decât alte sisteme laser. Totuşi, diodele laser nu 
se compară cu alți laseri în ceea ce privește puterea de vârf emisă. În sudura țesuturilor se 
mai folosesc laserii cu CO (Sensaki et al. 1995), cu alexandrit, cu Ho:YAG (Gilesiz er al. 
1997b), cu HF (Williams er al. 1994) şi armonica a doua a laserului cu Nd:YAG 
(Samonte şi Fried 1991). 

Pentru a alege lungimea de undă laser optimă, se foloseşte conceptul adaptării adân- 
cimii de penetrare optică în funcţie de grosimea țintei, pentru a obţine o încălzire unifor- 
mă, Parametrii laserului trebuie selectaţi astfel încât să asigure o rezistență de sudură 
maximă şi o distrugere minimă a țesutului înconjurător. 


9.4.2. Mecanisme de sudură a țesuturilor cu laseri 


Nu există încă un tablou clar privind mecanismele implicate în sudura țesuturilor cu 
laseri. Totuşi, se consideră că responsabile pentru sudura țesuturilor cu laser sunt legătu- 
rile fizico-chimice realizate prin coagularea termică a proteinelor din țesut (Thomsen ef 
al.1995). Proteinele particulare care participă la formarea legăturii depind de compoziția 
țesutului (anatomie). 

A fost demonstrată pierderea elicei triple a colagenului (desfășurarea structurii 
elicoidale triple a colagenului din starea nativă) şi birefringenţa sa (vezi $ 5.4.1), precum 
şi anumite tipuri de interacție între fibrele de colagen. Forma elicoidală a colagenului nu 
mai revine după răcirea țesutului (fără formarea de noi legături covalente). 

Studiile morfologice sugerează că procesul de sudură este rezultatul desfăşurării 
mănunchiurilor de colagen la capetele secționate, cu întrepătrunderea parţială ulterioară a 
fibrelor de colagen peste această secțiune. Studiile morfologice prin microscopie electro- 
nică efectuate de Tang et al. (1997) au arătat că unele fibre de colagen fuzionează una cu 
alta după sudura laser. Autorii consideră că interconectarea nu are loc numai la capetele 
fibrelor de colagen, dar şi între suprafeţele lor paralele. Acest fapt este important dacă se 
consideră că lipirea cap la cap a fibrelor de colagen cu grosimea de numai 0,1-0,2 mm nu 
se obține frecvent în anastomoza asistată cu laser cu tehnicile microchirurgicale reale. 
Două fibre de colagen paralele pot fi alipite prin sudura laser şi acest mod de îmbinare 
este probabil modul principal în sudura laser. Diferitele tipuri de fibre de colagen cu 
modificări, observate după sudura laser (fibre fuzionate, suprapuse, umflate sau dizol- 
vate), coexistă cu fibre normale în aceeaşi zonă. Aceasta înseamnă că fibrele de colagen 
au reacții diferite la acelaşi nivel de temperatură. Studiile biochimice au demonstrat că 
fibrele de colagen nu se denaturează complet în urma sudurii laser (Tang er al. 1998). 
“Acest fenomen poate fi explicat de faptul că există câteva tipuri de colagen în peretele 
vasului şi fiecare tip de colagen conține proporţii diferite de reziduuri de hidroxiprolină, 
cu stabilitate termică diferită, S-a măsurat că tipul I de colagen constituie 60 %, tipul III - 
30 %, iar restul de 10 %veste constituit de colagen de tipul V şi de cblageni minori 
(Guthrie er al, 1991), Sinteza colagenului este stimulată în timpul procesului de vindecare 
după sudura laser, 

Temperaturile necesare pentru denaturarea colagenului variază în funcție de tipurile de 
colagen şi de gradul de interconectare a fibrelor (care creşte odată cu vârsta). În mod 
obișnuit, aceste temperaturi se încadrează în domeniul 50-80 °C, Experiențele cu tendoane 
încălzite în baia cu apă, au sugerat că temperatura optimă pentru aderenţa colagenului este 
cuprinsă între 60 și 65 0C (Lemole et al, 1991), Temperatura maximă a țesutului în timpul 
sudurii cu laserul cu argon a fost măsurată a fi 48,8 C (White et al. 1988), în timp ce în 
cazul laserului cu CO» aceasta este semnificativ mai mare (84 °C) (Kopchok et al. 1988), 


Aplicații medicale 601 


Explicaţia acestui paradox aparent constă în gradientul semnificativ de temperatură 
existent între suprafaţa exterioară şi cea interioară a vasului în timpul sudurii. Tempera- 
turi ridicate la suprafață, de 100-120 °C, pot fi însoțite de temperaturi mai moderate în 
mijlocul peretelui vasului, unde se găseşte majoritatea colagenului care fuzionează. Deoa- 
rece încălzirea stratului median este hotărâtoare în anastomoza laser, utilitatea unui laser 
depinde de grosimea peretelui vasului. Astfel, laserul cu CO; poate fi folosit pentru 
vasele mici, în timp ce vasele mai mari, cu pereți mai groşi, necesită o adâncime de pene- 
trare optică mai mare, care poate fi asigurată de laserii cu argon şi Nd:YAG. Folosirea 
laserului cu CO, la astfel de vase este nepotrivită, deoarece încălzirea superficială este 
mult mai puțin eficientă decât încălzirea directă a stratului median şi va conduce la 
distrugerea excesivă a suprafeţei pentru a obţine o încălzire suficientă în peretele vasului. 

Rezistența optimă a sudurii s-a obținut la 62,2 °C, cu utilizarea unei presiuni de ală- 
turare (compresie) a celor două margini ale țesutului de 9,6 N/cm? (dispozitivele meca- 
nice de alăturare mențin împreună marginile țesutului la aplicarea energiei laser). Dacă 
presiunea de alăturare, este redusă, temperatura optimă de sudură creşte. Caracteristicile 
de mai sus ale țesutului sudat necesită o încălzire de 30 de minute. La temperaturi mai 
mari, rezistența maximă a sudurii se obţine cu un timp de iradiere mai redus. Temperatura 
optimă pentru sudura țesuturilor depinde de presiunea de compresie, de tipul de ţesut, de 
compoziţia chimică şi de vârsta țesutului. 

S-a ridicat problema dacă legătura este sau nu covalentă. Experiențele au arătat că în 
timpul sudurii laser, mecanismul major este legătura necovalentă. În cazul sudurii cu laseri 
în impulsuri, ca şi în cazul ablației, durata impulsului laser (durata iradierii) trebuie să fie 
mai scurtă decât timpul de relaxare termică, pentru ca energia laser să asigure un efect 
maxim pe țintă, cu distrugeri termice colaterale minime datorită difuziei. De asemenea, 
intervalul între impulsuri (timpul între expuneri) trebuie 'să fie mai lung decât timpul de re- 
laxare termică, pentru a permite disiparea completă a căldurii înaintea expunerii următoare. 

Aplicarea acestor principii este complicată de faptul 'că absorbţia se modifică în 
timpul sudurii, odată cu creşterea temperaturii şi denaturarea proteinelor. Difuzia termică 
se modifică de asemenea pe durata sudurii datorită variațiilor în circulaţia sangvină şi în 
conductibilitatea termică a țesutului. 

Pentru a mări viteza de sudură şi rezistenţa țesutului sudat, sunt utile o serie de tehnici 
ajutătoare, ca adezivi pentru țesut, cromofori pentru mărirea fotoabsorbției, sisteme de 
control cu reacție pentru temperatura din ţesut şi dispozitive de compresie mecanică. 
Odată ce țesutul a fost încălzit şi denaturat, procesul nu mai poate fi inversat. Dacă tesu- 
turile sunt supraîncălzite, producând o sudură sub optim, repararea se poate realiza numai 
prin îndepărtarea țesuturilor necrozate şi prin iradierea unor margini proaspete de țesut. 


9.4.3, Tehnici de îmbunătăţire a sudurii laser 


Sudura, țesuturilor cu laseri folosind adezivi biologici bazaţi pe proteine sau alți 
compuși poate asigura o rezistență mai mare a legăturii, o distrugere termică colaterală 
mai scăzută şi un domeniu mai larg pentru parametrii care realizează o sudură optimă 
(Lauto 1998), Tehnica sudurii laser asistată cu adezivi biologici se realizează prin aplica- 
rea materialului adeziv pe suprafeţele care se îmbină, urmată de iradierea cu laser, Aceas- 
tă tehnică produce suduri mai sigure ale țesuturilor, cu rezistență mai mare şi cu rate de 
strictură și anevrism mai scăzute, pi 

Sudura laser îmbunătăţită cu coloranți (Kirsch er al 1996) este o tehnică nouă, care 
încorporează principiul îmbunătățirii fotoabsorbției, La marginile țesutului care urmează 
să fie sudate se adaugă un cromofor absorbant (colorant biocompatibil) pentru a mări 
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selectiv absorbția în zona dorită și nu în întregul țesut. Un astfel de colorant este in- 
docianina verde (Poppas et al. 1996b). Absorbţia mărită în zona sudurii permite folosirea 
unei iradianțe laser mai coborâte. 

Prezenţa adezivului sau a colorantului absorbant poate mări suprafața sudată cu un 
factor de câteva sute, cu o creştere corespunzătoare a rezistenței globale a sudurii. Prin 
combinarea controlului atent al parametrilor lăserului şi a caracteristicilor de absort 
adezivului sau colorantului, probabilitatea unei suduri reproductibile este maximizată. 


htie ala 
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9.4.4. Domenii clinice 


În chirurgia cardiovasculară, sudura țesuturilor cu laser se utilizează în anastomoza 
vasculară a vaselor de dimensiuni mici sau medii. Cu ajutorul laserului cu CO; s-a reali- 
zat anastomoza microvasculară artero-venoasă (Kopchok er al. 1990), artero-arterială sau 
limfo-venoasă (Artjushenko eż al. 1989a). 

În chirugia toracică, scăpările de aer după biopsia plămânului sau rezecția marginilor 
sale pot fi evitate cu ajutorul sudurii laser. În mod similar pot fi sudate şi fisurile 
bronhiilor (Sensaki er al. 1995). 

În dermatologie, etanşarea pielii poate fi îmbunătățită prin sudura laser. S-a observat o 
vindecare mai rapidă şi etanşeizarea imediată la apă. Principalul avantaj al sudurii pielii cu 
laser este un rezultat cosmetic superior. Principalul dezavantaj (în afara rezistenței scăzute) 
este timpul mai mare necesar pentru definitivarea etanşării în comparaţie cu suturarea. 

Sudura laser se aplică şi în chirurgia laparoscopică şi endoscopică. Sudura laser este o 
tehnică fără contact, care poate fi realizată endoscopic rapid. Fibrele optice pentru trans- 
miterea radiaţiei laser şi canulele pentru aplicarea adezivilor biologici pot fi introduse în 
organism prin orificii foarte înguste. Principala dificultate în sudură endoscopică este su- 
prapunerea țesuturilor. Aceasta se poate realiza în cele mai multe aplicații prin tracțiune 
cu forcepsul, plasarea unor suturi de menţinere sau aplicarea de clame, care poziţionează 
aproximativ structurile care urmează să fie sudate cu laserul. 

Principalele aplicaţii în chirurgia generală se referă la etanşarea structurilor supuse 
unor presiuni coborâte, ca de exemplu canalele biliare. Acestea pot fi sudate pentru a 
obține scurgeri nule la presiuni de până la 264 torr, cu mult peste presiunea maximă în 
canalele biliare blocate, de 40 torr. Spre deosebire de sânge, bila nu posedă un mecanism 
intrinsec pentru obturarea unor fisuri. Scurgerea bilei este periculoasă din punct de vedere 
clinic, deoarece produce pungi cu bilă infectabile sau chiar peritonită generalizată. Sudura 
laser este folosită de asemenea în traiectul gastrointestinal (intestin, gastrotomii, enteroto- 
mii), în anastomoze esofagiene, anastomoze traheobronhiale şi etanşarea traiectului urinar; 

În ginecologie, este posibilă repararea tubului Fallopian prin sudura laser, rezultând 
rate de fertilitate mai mari. 

Neurochirurgia beneficiază de tehnica laser în sudura nervilor periftrici (Jain 19843, 
Menovsky şi Beek 1996, McNally et al. 1998). Capacitatea de regenerare a nervilor 
tratați cu laser este ușor mărită în comparaţie cu nervii suturați. Principalele bariere care 
împiedică succesul deplin în repararea nervilor este alinierea lor greşită şi formarea 
cicatricilor, care blochează formarea axonilor regenerativi, 

În chirurgia orală, sudura laser permite îmbinarea gingiilor (material destul de fiabil), 
fără puncte de susținere prin suturare, Inchiderea inciziilor orale este adesea necesară 
pentru protejarea osului expus, a gretelor de os sau a implantelor de proteze, Tehnica de 
etanșare prin sudura laser este preferabilă pentru a preveni expunerea la salivă şi a reduce 
riscul de infecţie, 

Problemele sudurii laser în ortopedie sunt mai complexe. A fost investigată sudura 
osului, dar în această aplicaţie intervin dificultăţi suplimentare. Fuziunea matricii minera- 
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le a osului sau dintelui are loc la temperaturi mult mai ridicate (câteva sute de grade) 
decât cele fiziologice care produc moartea celulară neacceptabilă, Adeziunile create la 
temperaturile folosite în mod curent în sudura laser vor asigura o rezistență neadecvată în 
comparație cu stresurile întâlnite. Totuși, rezultate bune s-au obținut în sudura laser a 
tendoanelor (Kilkelly er al. 1996) şi meniscului, 

În ORL, sudura laser este utilizată pentru fixarea flapsurilor corzilor vocale, 

În chirugia pediatrică, structurile sunt mici în comparaţie cu cele ale adulților, Pro- 
blema unică a chirurgiei pediatrice este că structurile reparate trebuie să aibă posibilitatea 
să crească. Anastomoza cu laser a arterelor a permis creșterea acestora în aceeași măsură 
ca şi cele neoperate. Superioritatea rezultatelor obținute cu laserul este atribuită lipsei 
relative a răspunsului corpului străin. 

Anastomoza microvasculară (Jain 1980, Jain 1984b, Quigley er al. 1985, Kao er al. 
1990, Dalsing et al. 1991, White er al. 1990a, Brooks et al. 1990, Ulrich et al. 1990), este 
utilizată în cazul replantării sau a transferurilor de țesut. Aceasta oferă un timp de ope- 
rație ceva mai scurt, cerințe de îndemânare mai reduse, o vindecare mai rapidă și posibil 
o hiperplazie mai redusă. Avantajele anastomozei vasculare cu laser trebuie comparate cu 
costul echipamentului laser, menţinerea echipamentului şi pregătirea personalului, 
necesitatea a 3-4 suturi (o anastomoză convenţională necesită 9 sau 10 suturi) şi o rată 
mărită de anevrism (Dalsing er al. 1991), Contracţia, albirea şi deshidraterea marginilor 
sunt folosite ca repere vizuale pentru terminarea operaţiei de sudură. 

În oftalmologie sudura laser poate fi utilizată la închiderea fără sutură a inciziilor 
produse în cataractă, închiderea inciziilor în seleră şi cornee cu adezivi de sudură etc. 

Chirurgia plastică manipulează multe țesuturi cu necesitatea de vindecare rapidă şi 
cicatrizare minimă. Adesea aceste țesuturi sunt parțial devitalizate şi de aceea este critică 
menținerea distrugerilor tisulare la un minim absolut. 

În urologie, închiderile traiectului urinar trebuie să fie etanşe, pentru a preveni 
scurgerea urinei şi riscul de infecție. Spre deosebire de sânge, urina, ca şi bila, nu posedă 
un mecanism intrinsec de închidere a fisurilor mici pe linia de sutură. Sudura laser sau 
cea însoțită de adezivi biologici poate fi aplicată pentru închiderea ureterului, uretrei şi a 
vezicii urinare. Folosirea combinată a adezivului din albumină de ou şi a laserului cu CO, 

a condus la o rată globală de succes de 90 %, în comparaţie cu 50-58 % în cazul suturii. 

În medicina veterinară, sudura țesuturilor poate fi utilă pentru aplicații care implică 

rate mari de scurgere (de exemplu închiderea intestinelor la cai). 


9.4.5. Concluzii 


Aplicațiile clinice ale sudurii țesuturilor cu laser sunt focalizate în următoarele patru 
domenii: a) microchirurgie; b) aplicaţii de etanșare; c) aplicaţii endoscopice; d) aplicaţii 
cosmetice, Sudura laser este utilă pentru producerea unei îmbinări complet etanşe sau 
pentru etanșarea unor intervenţii prin suturare sau prindere cu clame. Acestea includ 
aplicaţiile vasculare pentru limitarea scurgerilor de sânge sau închiderea grefelor vascu- 
lare, aplicaţiile gastrointestinale şi urologice, ca de exemplu esofagul, stomacul, intestinul 
subțire și gros, conductele biliare, ureterul, uretra, vezica urinară, precum şi structuri pul- 
monare ca bronhiile sau rezecţiile pulmonare. 

O limitare majoră a aplicaţiilor clinice în tehnica de sudură a țesuturilor cu laser este 
rezistenţa sudurii, Datorită naturii dezordonate a interacţiilor colagenului în schemele de 
sudură actuale, există o limită a rezistenței maxime asigurată de sudură. Cele mai multe 
studii raportează rezistențe imediat după sudură de 0,5 kg/em? sau mai mici. Dacă sudura 
laser este utilă pentru toate aplicaţiile descrise mai sus, totuşi ca nu este recomandată 
pentru aplicaţiile care necesită o rezistență mare la extensie 
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Sudura laser nu va înlocui suturile în toate aplicaţiile, dar ea va rezolva multe probleme 
existente în repararea țesuturilor, inclusiv o viteză mai mare şi o intervenție mai facilă, o 
etanşare îmbunătățită, cu o distrugere a țesutului şi un răspuns inflamator mai reduse. 

Un motiv pentru incertitudinea mecanismului de sudură laser poate fi diversitatea 
lungimilor de undă laser, geometriile fasciculelor de iradiere, puterile laser. folosite, 
duratele de expunere, frecvențele de repetiţie a impulsurilor şi condiţiile concrete în care 
s-a realizat această aplicaţie, Odată cu precizarea lor completă în literatura de specialitate, 
va fi posibilă optimizarea parametrilor de sudură laser pentru intervenţii individuale. 

Deşi s-au înregistrat succese în aplicaţiile experimentale, o limitare majoră a acestei 
abordări este lipsa unui criteriu obiectiv satisfăcător pentru expunerea laser optimă nece- 
sară producerii unei suduri durabile. În circumstanțele actuale este necesară o experiență 
considerabilă sau uneori o decizie din instinct a chirurgului. Un sistem cu reacție care să 
înregistreze condiția țesutului supus procesului de sudură şi să regleze expunerea laser va 
îndepărta multe din incertitudinile acestei tehnci, făcând-o mai simplă şi mai eficientă 
(Poppas et al. 1996a, Stewart er al. 1996). Semnalul de reacţie poate fi temperatura țesutului 

(Springer şi Welch 1993, Çilesiz er al. 1996, Çilesiz et al. 1997a), deoarece procesul de 
denaturare a proteinelor în sudura țesuturilor este considerat a fi controlat de temperatură. 


9.5. TERAPIA STELUȚELOR VASCULARE 


Steluţele vasculare (port wine stains - PWS) sunt malformații vasculare, prezente încă 
de la naştere. Deoarece 70-80 % din aceste semne din naştere apar în regiunile capului şi 
gâtului, ele sunt uşor vizibile, iar persoanele implicate sunt motivate în mod frecvent să 
caute fie camuflarea lor prin mijloace cosmetice, fie găsirea unor mijloace de îndepărtare 
a lor. Incidenţa steluțelor vasculare este apreciată a fi în jur de 0,3 % din populație 
(12 milioane de oameni la o populaţie de 4 miliarde). 

Incidența acestui defect din naştere este mică în comparaţie cu alte boli congenitale, 
ca eczemele sau psoriazisul. Aceasta, împreună cu faptul că acest defect din naştere nu 
este letal, a determinat pe unii specialişti să încadreze steluțele vasculare în categoria de- 
fectelor cosmetice. Această încadrare este greșită, deoarece steluțele vasculare sunt for- 
mate din vase sangvine anormale. În timp, aceste vase sangvine. continuă să se dezvolte 
necontrolat, ținând pasul cu maturizarea individului. Modificările graduale în mărimea 
vaselor sangvine conduce la schimbarea culorii semnelor din naştere, ca şi a texturii pielii 
(de la roz la naştere spre roşu închis sau chiar purpuriu). Indivizii cu steluțe vasculare 
prezintă adesea sângerări, care se tratează dificil prin mijloace convenționale. 

Înainte de introducerea laserului, steluțele vasculare erau tratate prin excizie şi 
grefare, dermabraziune, iradiere cu raze X sau radiaţie UV, crioterapie şi electrocauteri- 
zare, Toate aceste mijloace nu au dat rezultate satisfăcătoare, Terapia steluțelor vasculare 
cu laserul este cel mai bun exemplu al conceptului de fototermoliză selectivă (vezi 
$ 5,4,1), prin care radiaţia laser poate distruge selectiv anumite țesuturi (în acest caz 
vasele de sânge anormale), fără a afecta țesuturile înconjurătoare sănătoase, 

Clasificarea semnelor vasculare congenitale a fost confuză până de curând. Termenul 
de hemangiom a fost utilizat generic pentru a include toate semnele din naştere vasculare, 
Aceasta a produs confuzie în modalităţile de tratament prescrise, Astăzi, semnele din naş- 
tere vasculare cutanate sunt clasificate fie în hemangioame, fie în malformații vasculare: 


Cea mai mare diferenţă între aceste două categorii este comportarea lor, Circa 70 % din 
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hemangioame involuează spontan până la vârsta de 7 ani. Dimpotrivă, steluțele vasculare 
nu involuează niciodată, În acest caz, mărimea vaselor sangvine continuă să crească odată 
cu maturizarea individului, 

În categoria malformaţiilor vasculare, vasele sangvine anormale pot fi capilare, vene 
sau artere, cu sau fără fistule şi anomalii limfatice. Steluțele vasculare constau din mal- 
formaţii ale vaselor capilare venoase din dermă, situate în plexul vascular superficial. 
Adâncimea la care se găsesc aceste vase sangvine dilatate se extinde în toată derma de 
la joncțiunea epidermă-dermă şi până la subcutis. Mărimea vaselor din dermă cuprinde 
un domeniu larg, între 20 um și 300-500 um. Nu există vreo uniformitate în distribuție, 
vase foarte mari putând fi întâlnite atât în derma papilară, cât şi în stratul adipos 
subcutanat. Aşadar, steluțele vasculare prezintă un spectru variabil continuu în mărime 
şi localizare. 

Fizica terapiei steluțelor vasculare cu laseri cuprinde două părți. Prima se referă la 
proprietățile fizice ale fasciculului laser care este incident pe steluțele vasculare şi anume 
lungimea de undă, distribuţia spaţială a iradianţei, durata impulsului, frecvența de repeti- 
ţie a impulsurilor şi diametrul spotului. Cea de-a doua parte se referă la interacția laser-ţe- 
sut, care implică o secvență dinamică de evenimente optice şi termice asociate cu iradie- 
rea pielii cu laserul. Secvența începe cu distribuția spaţială şi temporală a radiației laser în 
țesut, care cauzează o creştere spaţială şi temporală a temperaturii şi în final o coagulare 
spaţială a vaselor şi distrugerea termică a țesutului. Studiul terapiei steluțelor vasculare 
necesită un model anatomic pentru steluțele vasculare şi un model matematic care să 
prezică răspunsul optic, termic şi biologic al diferitelor componente de țesut. 


9.5.1. Model anatomic şi matematic 


Există mai multe modele anatomice pentru steluțele vasculare (figura 9:5). Primul 
dintre ele (figura 9:5a), constă dintr-un singur vas anormal, paralel cu interfaţa 
aer-piele. El are un diametru cuprins între 0,03 mm şi 0,3 mm, cu o grosime medie a 
peretelui cuprinsă între 0,003 mm şi 0,006 mm. Hematocritul este presupus a fi 40 %, 
deşi unele vase pot avea uneori un hematocrit mai coborât. Vasul anormal este situat la 
o adâncime în dermă (de la interfața epidermă-dermă) cuprinsă între 0,1 mm şi peste 
1 mm. Pielea constă din două straturi: epiderma cu grosimea de 0,05-0,1 mm şi derma 
cu grosimea de 1-1,5 mm. Stratul subcutanat situat sub dermă nu este specificat, 
nefiind important pentru analiză; cu alte cuvinte, pentru modelarea steluţelor vasculare, 
derma are o grosime infinită. 

Al doilea model (figura 9.5b) este mai apropiat de realitate decât cel precedent şi 
constă din mai multe vase anormale. Este evident ca nici un model pentru steluțele vascu- 
lare nu coincide cu realitatea clinică. Pentru moment, se presupune că diametrul fasci- 
culului laser utilizat în tratament este mult mai mare decât distanța medie dintre vase. 
Într-o astfel de situaţie, un al treilea model anatomic, prezentat în figura 9.5c, constă 
dintr-un vas sangvin ţintă, înconjurat în dermă de o distribuţie medie unitormă a sângelui 
(5 % din volum, de exemplu). În plus, vasul ţintă este cel mai adânc vas care necesită 
distrugerea termică. Cel de-al patrulea model, ilustrat în figura 9.5d, constă dintr-un strat 
de sânge în fața vasului ţintă, conținând aceeaşi cantitate de hematii ca şi vasele de sânge 
prezente în dermă în fața vasului ţintă, 

Aceste modele anatomice permit determinarea lungimii de undă optime a radiaţiei 
laser-pentru tratament, în funcţie de volumul de sânge din dermă, diametrul spotului laser 
şi timpul de expunere, 
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Fig. 9.5. Modele utilizate pentru simularea steluțelor vasculare: (a) modelul cu un singur vas 
sangvin presupune epiderma de 0,05-0,1 mm conținând melanină, derma de 1-1,5 mm fără sânge 
şi un vas sangvin cu diametrul de 0,03-0,3 mm având celule endoteliale cu grosimea de 
0,003-0,006 mm, situat în dermă la o adâncime de 0,1-1 mm; (b) modelul cu vase multiple, cu 
numeroase vase de diferite mărimi distribuite aleator în dermă. Un vas este desemnat ca vas țintă. 
Este indicat un fascicul laser cu diametrul de 3-5 mm; (c) aproximaţie a modelului cu vase 
multiple, Efectul vaselor multiple este aproximat prin distribuirea uniformă în dermă a aceleiaşi 
cantități de sânge existentă în vasele sangvine (între 0 şi 10 % din volumul dermei). Un vas 
sangvin ţintă este plasat în dermă în centrul fasciculului laser; (d) aproximaţie a modelului cu 
vase multiple, Efectul vaselor multiple este aproximat prin distribuirea aceleiaşi cantități de sânge 
conţinute în vasele din dermă într-un strat de sânge cu grosimea d, (corelată cu concentrația 
sângelui din dermă), Vasul țintă, cel mai adânc vas anormal care necesită coagularea, se găseşte 
în apropierea stratului de sânge şi la distanța 2, de epidermă (van Gemert et al. 1995b), 


Modelul matematic are ca scop determinarea distribuţiei de temperatură în țesut în 
urma iradierii laser și evaluarea distrugerii țesuturilor iradiate. Pentru aceasta se apelează 
Ja ecuaţia de transport Boltzmann (ecuația 4,29), care permite determinarea ratei fluenţei 
de energie radiantă (ecuaţia 4.33) şi astfel a distribuţiei luminii în țesut. Rezolvarea 


ZA 


Aplicaţii medicale. 607 
1 it ci a Ea E i apa a E Ra E 
ecuaţiei de transport se poate face prin aproximaţia difuziei (vezi $ 4.1.2.2) (Norvang et 
al.. 1996) sau prin metoda Monte Carlo (vezi $ 4.1.2.6) (van Gemert et al, 1995b, 
Smithies şi Butler 1995). Proprietăţile optice ale sângelui, epidermei şi dermei la diferite 
lungimi. de undă au fost prezentate în tabelul 4,3. Distribuția temperaturii în țesuturile 
biologice se obţine cu ajutorul ecuaţiei biocăldurii (ecuaţia 5.44), în care termenul sursă 
se calculează cu ajutorul relației (5.37) din rata fluenţei determinată mai sus (Pickering, et 
al: 1989). În sfârşit, fiind cunoscută distribuţia de temperatură şi constantele de timp 
pentru relaxarea termică (vezi § 5.4.2.3), se poate estima distrugerea termică a țesuturilor, 
cu ajutorul funcţiei de distrugere Henriques (ecuaţia 5.285). 


9:52, Optimizarea parametrilor laser 


Obiectivul clinic al terapiei steluțelor vasculare cu laserul este distrugerea ireversibilă a 
pereților tuturor vaselor sangvine anormale care produc steluțele. vasculare, menținând în 
acelaşi timp integritatea celorlalți constituenți ai pielii (Lahaye şi van Gemert 1985). 

„ Criteriul care corelează parametrii fizici, ca de exemplu creşterea temperaturii, de răspunsul 
biologic al pielii este distrugerea ireversibilă a vasului sangvin anormal. Se postulează că 
atunci când partea superioară a lumenului vasului sangvin atinge o anumită temperatură cri- 
tică (de exemplu: 70 “C pentru un timp de expunere de 0,1 s), distrugerea termică a vasului 
sangvin va conduce la vindecarea afecțiunii şi revenirea la o vasculatură normală a pielii. 

Din păcate, radiația laser nu este absorbită numai de sânge, ci şi de ceilalți consti- 
tuenţi ai pielii. În consecință, cea mai realistă abordare pentru a asigura distrugerea selec- 

-tivă a vasului este de a impune ca temperatura în vasul sangvin anormal să crească mai 

-rapid decât temperatura oricărei alte structuri cutanate. Aceasta înseamnă găsirea unor 
lungimi de undă laser care sunt absorbite mult mai puternic de sânge față de melanină şi 
colagen, cromoforii principali ai epidermei şi dermei. Radiația laser trebuie să penetreze 
suficient de adânc pentru a atinge cele mai îndepărtate vase care trebuie distruse irever- 
sibil (cele care contribuie la colorarea pielii, care se găsesc până la o adâncime de 1 mm 
în dermă) (Tan et al. 1990). 

Abordarea realistă a terapiei steluțelor vasculare cu laseri se- bazează pe patru para- 
metri ai laserului: lungimea de undă, durata impulsului, iradianța şi diametrul spotului. 
Lungimea de undă trebuie selectată astfel încât temperatura în vasul sangvin să crească 
mai rapid decât temperatura în ceilalți constituenți ai pielii după iradiere, iar penetrarea 
radiaţiei laser în țesut să fie suficient de adâncă (în jur de 1 mm sau mai mult în dermă), 
pentru a atinge toate vasele anormale care trebuie tratate. Durata impulsului laser trebuie 
să fie suficient de lungă pentru a genera o cantitate corespunzătoare de căldură în sânge şi 
a distruge ireversibil peretele opus al vasului sangvin anormal, prin conducția căldurii. În 
același timp, durata impulsului laser trebuie să fie mai scurtă decât timpul necesar ca 
sângele încălzit să distrugă o porțiune semnificativă din dermă prin conducţia căldurii şi 
să fie mai scurtă decât timpul necesar ca alți constituenți ai pielii să fie distruşi ireversibil 
prin iradiere directă, Iradianța laser trebuie să fie suficient de mare pentru a obține 
distrugerea ireversibilă a peretelui vasului sangvin în condiţiile restrictive prezentate mai 

„sus, În sfârşit, diametrul spotului trebuie să fie suficient de mare în raport cu adâncimea 

de penetrare optică, astfel ca raportul rezultant între rata maximă a fluenţei şi iradianța 
incidentă să permită atingerea vaselor anormale cele mai adânci din dermă. 

Pentru a modela acești patru parametri, este necesară cunoaşterea unui număr de para- 
metri fizici și stabilirea unor concepte, Astfel, trebuie cunoscută comportarea la absorbție 
a hematiilor (sau a sângelui total), a melaninei şi a colagenului în funcţie de lungimea de 

undă. O parte din aceste date au fost prezentate în § 4.1,1.3. Adâncimea de penetrare 
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optică în piele este determinată din distribuția spaţială a ratei fluenței. Exemple de astfel 
de distribuții au fost prezentate în $ 4.1.2.8. Ecuația transportului, ecuaţia căldurii şi 
ecuația proceselor de rată sunt utilizate pentru a determina distribuția spaţială a radiaţiei 
laser, producerea de căldură, creşterea temperaturii și distrugerile produse prin iradierea 
laser. Expunerile radiante de prag pentru distrugerea ireversibilă a vaselor sangvine anor- 
male se determină în funcție de mărimea, adâncimea în dermă şi tipul de vas (arteriolă, 
capilar, venulă). Contribuţia vasului de sânge anormal la determinarea culorii steluțelor 
vasculare este dependentă de mărimea sa şi de adâncimea la care se găseşte. 

Acestea sunt doar câteva din criteriile care stau la baza optimizării parametrilor laser. 
În cele ce urmează se vor prezenta caracteristicile concrete ale laserilor utilizaţi clinic şi 
se vor indica domeniile optime de variaţie a acestor parametri în vederea obținerii unor 
rezultate clinice satisfăcătoare. 


9.5.3. Lungimea de undă laser 


Terapia steluțelor vasculare s-a testat în anii 1960 cu laserul cu rubin, dar primele 
aplicaţii clinice s-au realizat abia în deceniul următor cu laserul cu argon. 

Lungimile de undă ale radiaţiei laser care prezintă un interes deosebit pentru terapia 
steluțelor vasculare sunt cele care sunt absorbite puternic de sânge. Acestea includ lun- 
gimi de undă aparținând laserilor cu argon (488 şi 514 nm), cu colorant (în impulsuri de 
ms la 577 nm sau 585 nm şi în undă continuă între 577 nm şi 590 nm), cu vapori de cupru 
(578 nm) şi armonica á doua a laserului cu Nd:YAG (532 nm). S-a încercat tratarea ste- 
luţelor vasculare şi cu laserul cu CO, (van Gemert er al. 1987c). Durata iradierii este 
determinată fie de durata impulsului laser, fie de viteza cu care un fascicul în undă 
continuă este scanat pe suprafaţa pielii. 

O analiză exactă a efectului lungimii de undă asupra adâncimii distrugerilor termice 
în dermă necesită simulări detaliate ale ratei fluenței, temperaturii şi ratei distrugerilor. 
De asemenea, rezultatele analizei sunt influențate de modelul anatomic adoptat. 

Dacă se consideră modelul din figura 9.5a, respectiv un singur vas sangvin situat în 
derma lipsită de sânge, atunci lungimea de undă optimă pentru tratarea steluțelor 
vasculare coincide cu maximul curbei de absorbţie a oxihemoglobinei, adică 577 nm 
(figura 9.6) (Tan şi Stafford 1987, 
Jacques şi Keijzer 1991a). Modelul 
mai apropiat de realitate din figura 
9.5b prevede o lungime de undă opti- 
mă de 585 nm (Verkruysse et al. 
1993), la care absorbția în sânge este 
de două ori mai mică față de 577 nm. 
“Totuşi, această lungime de undă îmbu- 
nătățește tratamentul vaselor sangvine 
dilatate din profunzimea dermei, în 
cazul steluțelor vasculare mature, Ra- 
diaţia cu lungimea de undă 585 nm 500 550 500 
pătrunde în dermă până la o adâncime Lungime de undă Inm} 
medie de 1,2 mm, faţă de 0,72 mm Fig, 9.6, Coeficientul de absorbție al sângelui 
pentru 577 nm, Aceste rezultate teo- ` oxigenat (hematocrit 40) pentru lungimi de undă 
retice sunt în concordanţă cu observa- cuprinse între 480 nm şi 600 nm 
tiile clinice experimentale efectuate de (van Gemert et al. 1995a). 


Tan et al, (1990), 


Coeficient de ablatie al sângelui [cm] 


Aplicații medicale. 609 


O explicaţie posibilă a acestor date teoretice şi experimentale se bazează pe reducerea 

dependentă de lungimea de undă a penetrării radiației laser în piele (Pickering şi van 
4 Gemert 1991). Atenuarea ratei fluenței cu adâncimea este cauzată de hematiile din sânge 
| care absorb o parte din radiația laser împrăștiată, 
i Van Gemert et al. (1995a) au calculat rata de producere volumetrică a căldurii pe 
suprafața exterioară a lumenului vasului sangvin în funcție de lungimea de undă, pentru 
diferite grosimi ale stratului de sânge, d, (proporționale cu concentrația volumetrică a 
vaselor sangvine), conform modelului prezentat în figura 9.5d. Pentru d, = 0 (concentrație 
zero a sângelui), rata de producere a căldurii este maximă pentru lungimea de undă de 
577 nm. Adăugarea unei concentrații mici de vase de sânge în dermă (< 1,41 % pentru 
Zw. = | mm) micşorează cantitatea de căldură produsă în vasul sangvin, dar 577 nm rămâ- 
ne lungimea de undă optimă pentru distrugerea ireversibilă a vasului. La concentraţii de 
peste 1,41 %, rata de producere a căldurii în vasul țintă se micşorează în plus şi lungimea 
de undă optimă se deplasează spre valori mai mari de 577 nm. Lungimea de undă optimă 
de 585 nm corespunde unei concentraţii a vaselor de sânge în dermă de 2,6 %. De notat 
că pentru o concentraţie a sângelui de 5 % la z, = 1 mm, rata de producere a căldurii este 
de 3,58 ori mai mare la 588 nm faţă de 577 nm. 

Modelul dezvoltat de van Gemert er al. (1995a) prevede că dacă se consideră accep- 
tabil un nivel de 80 % din rata maximă de producere a căldurii, lungimile de undă cuprin- 
se între 577 nm şi 582 nm realizează practic același lucru, în concordanță cu observaţiile 
efectuate de Tan er al: (1990). Lungimile de undă mai mari de 582 nm sunt recomandate 
pentru concentrații mai mari de sânge în dermă. 

Lungimea de undă 585 nm produce 54 % din căldura maximă posibilă pentru d; = 0 şi 
cel puţin 80. % pentru concentrații ale sângelui cuprinse între 1,2 % şi 4,9%. Maximul 
căldurii generate în vasul sangvin țintă se obţine la o concentraţie de 2,6 %. Aşadar, lun- 
gimea de undă 585 nm este un compromis adecvat pentru producerea unor cantități opti- 
me de căldură în vasul ţintă, în cazul unor domenii largi ale grosimii stratului de sânge 
din dermă şi deci a unor anatomii şi culori variate ale steluțelor vasculare. 

O comparaţie cantitativă între laserii cu colorant în impulsuri. pompaţi cu lampă flash 
şi alți laseri folosiţi în terapia steluţelor vasculare (cu argon, cu vapori de cupru, armonica 
a doua a laserului cu Nd:YAG) este dificil de făcut, deoarece aceşti laseri produc numai o 
fracție din puterea laserului cu colorant. În consecință, aceşti laseri funcţionează cu timpi 
de iradiere mai lungi şi diametre ale fasciculului laser mai reduse, astfel că sunt departe 
de a fi optimi pentru tratarea steluțelor vasculare şi în plus, pot produce distrugeri termice 
nespecifice în dermă. Lungimile de undă din verde şi verde-albastru determină o adân- 
cime de penetrare optică mai mică în piele decât lungimile de undă din galben, datorită 
unor absorbții şi împrăştieri mai mari în epidermă şi dermă. 

Modelul elaborat de van Gemert et al. (1995a) permite estimarea efectelor celorlalți 
laseri folosiţi în terapia steluțelor vasculare. Laserul cu argon, care emite în albastru-ver- 
de (488 şi 514 nm), produce cel puţin 80 % din căldura maximă posibilă la concentrații 
ale sângelui cuprinse între 1,7% şi. 8,1 %, adică pentru tipuri întunecate de steluțe vas- 
culare, Deși radiaţia laserului cu argon produce distrugeri termice vasculare pe adân- 
cimi limitate și de obicei nespecifice, totuși aceasta a dat rezultate bune în tratarea unor 
steluțe vasculare mature întunecate (van Gemert et al. 1993). Lungimea de undă de 
532 nm din verde, generată de armonica a doua a laserului cu Nd:YAG, are o absorbţie 
în sânge identică cu lungimea de undă 583 nm (vezi figura 5.6) şi produce 80 % din 
căldura maximă posibilă pentru concentraţii ale sângelui cuprinse între 5 % şi 3,5%, 
adică pentru steluțe vasculare cu aspect deschis spre întunecat. În sfârşit, lungimea de 
undă de 578:nm generată de laserul cu vapori de cupru este optimă pentru concentrații 
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ale sângelui cuprinse între 0 şi 2,6 %, cu un maxim pentru 1,41 %, adică pentru steluțe 
vasculare cu aspect deschis. 


9.5.4. Diametrul fasciculului laser 


Un parametru important care influențează adâncimea de penetrare a luminii în ţesut 
este diametrul fasciculului laser (vezi $ 4.2.2.3). De notat că drumul liber mediu în dermă 
la 577 nm este aproximativ 0,05 mm, adică distanța parcursă de un foton între două 
evenimente de împrăştiere. Astfel, cei mai mulţi fotoni din fasciculul laser colimat sunt 
împrăştiați pe o adâncime de aproximativ 0,2 mm. 

Experiențele efectuate de Tan et al. (1988) au arătat că un alt parametru de tratament 
care poate fi optimizat este diametrul fasciculului laser. În acest studiu, pielea a fost 
iluminată cu impulsuri (360 us) ale unui laser cu colorant (577 nm) folosind diametre ale 
spotului de 1, 3 şi 5 mm. Pentru o iradianţă incidentă constantă, fasciculele cu diametru 
mai mare au reuşit să coaguleze vase sangvine la o adâncime mai mare. Motivul îl consti- 
tuie împrăştierea puternică a luminii în piele. Keijzer er al. (1991) au determinat prin 
simulare Monte Carlo că mărimea diametrului fasciculului laser de la 200 um la 1 mm 
sau mai mult face ca vasele sangvine tipice să absoarbă de 2,5 ori mai multă energie, în 
timp ce energia absorbită de epidermă rămâne aceeaşi. Aşadar, fasciculele laser cu dia- 
metru mai mare sunt mai convenabile pentru tratament. 

Pentru diametre mici ale spotului laser, adică pentru diametre mai mici sau egale cu 
distanța medie parcursă de un foton între două evenimente de împrăştiere, două sau trei 
evenimente de împrăştiere îndepărtează fotonul din calea fasciculului colimat. Distribuţia 
luminii constă dintr-un fascicul îngust de lumină colimată, înconjurat de lumină difuză. 
Rezultatul este o atenuare exponențială virtuală în funcţie de adâncimea în țesut, dată de 
legea Lambert-Beer, cu suma coeficienţilor de absorbţie şi împrăştiere ca parametru de 
atenuare şi lărgirea laterală a fasciculului în adâncimea țesutului. 

Dimpotrivă, pentru diametre ale spotului laser care sunt mult mai mari decât lungimea 
medie de împrăştiere a fotonilor, fotonii împrăştiați rămân în interiorul volumului 
fasciculului şi numai fotonii periferici sunt împrăștiați în afara fasciculului. În acest caz, 
fotonii colimați şi cei difuzați ocupă acelaşi volum. Drept rezultat, lărgirea radială a 
fasciculului laser în țesut nu este semnificativă şi rata fluenţei locale în țesut poate fi mai 
mare decât iradianța incidentă. Un diametru al spotului laser mai mare de 3 mm implică o 
distribuţie a ratei fluenţei care este aproximativ egală cu cea pentru un fascicul laser 
infinit larg, având aceeași iradianță. 

In modelul elaborat de van Gemert et al. (1995a) s-a presupus că diametrul fascicu- 
lului laser este mult mai mare decât distanța medie între două vase sangvine din dermă 
(de exemplu o mărime a spotului de 5 mm față de distanța de 0,1-0,4 mm între vase). 
Când mărimea spotului devine atât de mică, încât sunt iradiate numai câteva vase sau 
chiar numai unul (pentru mărimi ale spotului mai mici de 0,5: mm), atunci concentrația 
sângelui luată în calcul devine dependentă de mărimea spotului, fiind de obicei mai mică 
pentru spoturi mai mici. 


9.5.5, Discuţie și concluzii 


Tratamentul. steluţelor vasculare cu laserul este una din puţinele proceduri clinice în 
care analiza optică și termică a interacţiei laser-ţesut a condus la o strategie de tratament 
îmbunătățită. Iniţial, în tratamentul steluțelor vasculare devenise standard laserul cu argon 
din albastru-verde, cu un timp de iradiere de 0,2 s şi un spot laser de 1 mm. Analiza 
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teoretică a sugerat că vârful de absorbție a sângelui de la 577 nm va îmbunătăți 
tratamentul. În plus, au fost propuşi timpi de expunere mai mici de 10 ms. Analiza a fost 
confirmată de rezultatele clinice, în care s-a folosit un laser cu colorant pompat cu lampă 
flash în galben la 577 nm, cu durata impulsului de 0,45 ms şi mărimea spotului cuprinsă 
între 3 şi 5 mm. 

Următorul pas pe calea îmbunătățirii tratamentului a fost trecerea de la lungimea de 
undă 577 nm la 585 nm, ceilalți parametri de iradiere rămânând constanţi. Aceasta 
cauzează o distrugere vasculară termică mai adâncă decât radiația de 577 nm. Totuși, 
pentru timpi de iradiere lungi, inclusiv pentru laserii cu coloranți în undă continuă, dife- 
renţa între rezultatele clinice la 577 nm şi 585 nm va dispare. 

Durata impulsului laser nu trebuie să fie mai scurtă de 0,1 ms (se produc rupturi în 
peretele vasului sangvin) şi nici mai lungă de 10 ms (se produc distrugeri prea mari în 
dermă datorită conducţiei căldurii). 

Diametrul optim al fasciculului laser este acel diametru care determină o adâncime de 
penetrare maximă a ratei fluenţei pentru o iradianță incidentă dată, Datorită proprietăților 
de împrăştiere puternică a straturilor din piele, diametrul optim al fasciculului laser 
trebuie să fie de cel puţin 3 mm. 

Analiza distribuţiei luminii prin metoda Monte Carlo în pielea ce conţine steluțe 
vasculare a fost extinsă şi pentru vase sangvine multiple, orientate orizontal, vertical sau 
vase curbate (Lucassen et al. 1996). Pentru a distruge vase sangvine dilatate mai adânci, 
este necesară depozitarea în acestea a unei energii care să conducă la o temperatură 
critică (de exemplu 70 °C), la care are loc distrugerea ireversibilă. Folosind lungimi de 
undă mai mari (de exemplu 585 nm sau 590 nm), unde absorbţia sângelui este mai cobo- 
râtă, se obține o depozitare a energiei în vasele sangvine mai uniformă şi mai puţin de- 
pendentă de adâncime. Totuşi, pentru a atinge pragul de distrugere în vasele sangvine, 
este necesară o densitate de energie incidentă mai mare, fără însă a distruge epiderma şi 
derma. Aceasta poate fi realizată prin răcirea epidermei pe o durată scurtă înainte de 

T aplicarea impulsului laser, care limitează creşterea temperaturii în epidermă (Nelson et al. 
1996). Când pe suprafaţa pielii se aplică un jet criogenic pentru o perioadă scurtă de timp 
(zeci de ms), distribuția spațială a răcirii rămâne localizată în epidermă, în timp ce 
temperatura vaselor sangvine adânci nu este afectată. În plus, răcirea continuă după apli- 
carea impulsului laser, deoarece criogenul rămas pe suprafață se evaporă şi îndepărtează 
căldura depozitată prin absorbția luminii de către melanina din epidermă. Un avantaj 
suplimentar al răcirii dinamice este micşorarea durerii şi a disconfortului manifestate în 
terapia steluțelor vasculare cu laseri cu coloranți în impulsuri pompaţi cu lampă flash. 

Analiza prezentată mai sus subliniază necesitatea caracterizării vascularizației în ste- 
luţele vasculare înainte de tratament şi adaptarea parametrilor de tratament laser la anato- 
mia steluțelor vasculare pentru fiecare pacient individual. Câteva din metodele posibile 
au fost discutate de Pickering et al. (1992). Una dintre aceste metode utilizează căldura 
produsă în vasele sangvine după absorbția energiei laser conținută într-un impuls de 
diagnosticare (577 nm), care difuzează spre suprafața pielii şi induce o creştere a tempe- 
raturii la suprafaţa pielii (Gabay et al, 1997), Timpul de difuzie a căldurii spre suprafață 
depinde de adâncimea la care sunt situate vasele sangvine în dermă. Pentru măsurarea 
evoluţiei în timp a temperaturii la suprafaţa pielii este utilizată radiometria fototermică în 
impulsuri (Jacques er al, 1993a), Întârzierea la care se măsoară temperatura de vârf depinde 
pătratic de adâncimea la care se găsește vasul sangvin, iar temperatura de vârf este dependentă 

liniar de diametrul vasului, Se poate determina de asemenea gradul de concentrație al 
melaninei din epidermă, din creșterea imediată a semnalului de temperatură, 
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Aceleaşi principii ale fototermolizei selective care au permis optimizarea tratamen- 
tului steluțelor vasculare pot fi aplicate şi pentru determinarea parametrilor optimi la 
tratamentul laser al telangiectaziei (Kienle şi Hibst 1997b). 


9.6. APLICAŢII ÎN SPECIALITĂŢI MEDICALE 


În cele ce urmează se vor prezenta pe scurt principalele aplicaţii ale laserilor în medi- 
cina modernă, grupate pe specialități medicale. Datorită dezvoltării aceelerate a noilor 
tehnici laser şi a scopului urmărit în această monografie, nu pot fi tratate pe larg şi nici 
măcar menţionate toate disciplinele şi procedurile utilizate. 

Pe de altă parte, aplicaţiile medicale prezentate până acum, respectiv terapia cu laseri 
de putere mică, termoterapia interstițială, terapia fotodinamică şi sudura ţesuturilor se 
adresează mai multor specialități medicale. Ceea ce se doreşte aici este de a sublinia cele 
mai semnificative aplicaţii şi tehnicile uzuale şi a indica principalele referințe biblio- 
grafice. Datorită progreselor realizate în ultimul timp, se impune din ce în ce mai mult 
instrumentaţia pentru chirurgia minim invazivă, respectiv cateterele miniaturizate, endo- 
scoapele şi alte tehnici în curs de dezvoltare. Exemplele sunt alese astfel încât să rezulte 
ideile esenţiale şi să ajute utilizatorul la alegerea soluţiilor tehnice optime. 

Schimbările evolutive continue în tehnologia laser şi în înțelegerea mecanismelor 
implicate în interacția laser-țesut au îmbunătăţit precizia cu care poate fi realizată chirur- 
gia şi terapia laser şi au mărit numărul afecțiunilor care pot fi tratate. Este de aşteptat ca 
în viitorul apropiat aplicaţiile medicale ale laserilor să continue această dezvoltare 
impetuoasă, iar laserii să poată fi întâlniți în cât mai multe centre de sănătate. 


9.6.1. Aplicaţii în oftalmologie 


Primele aplicaţii ale laserilor s-au realizat în oftalmologie. Chiar şi astăzi, majoritatea 
laserilor medicali vânduți sunt destinați acestui domeniu. Specialiştii pot consulta aplica- 
tiile laserilor în oftalmologie în sintezele publicate de Cârstocea er al. (1988), Krauss şi 
Puliafito (1995) şi Cârstocea et al. (1998). 

Fotocoagularea este cea mai veche procedură terapeutică cu laser şi rămâne cea mai 
larg aplicată tehnică în oftalmologie. Există numeroase aplicaţii oculare, care au schimbat 
dramatic tratamentul. multor. boli, începând cu- retinopatia diabetică şi terminând cu 
glaucomul (Latina şi Park 1995). Fotodistrugerea (vezi $ 5.6.7) introdusă la începutul 
anilor 1980 a fost utilizată mai întâi pentru tratarea neinvazivă a cataractelor secundare, 
dar ulterior și-a găsit şi alte aplicaţii. 

Dintre tehnologiile laser utilizate în medicină, un interes deosebit de mare în public 
l-a trezit ablația cu laser a corneei (keratectomie. radială, keratectomie fotorefractivă - 
PRK sau keratomileusis, keratomileusis. in situ cu laser - LASIK, keratoplastie termică 
laser - LTK, keratectomie fotorefractivă intrastromală - IPK), în vederea corectării 
defectelor de vedere (Durrie er al. 1992, Zhou et al, 1992, Brinkmann et al. 1992. Taboa- 
da 1992, Bille er al, 1992, Asyo-Vogel et al, 1997), Deşi laserii cu excimer se folosesc pe 
scară largă în această aplicaţie, în prezent se testează noi sisteme laser, care pot deveni o 
nouă generaţie de laseri oftalmologici (impulsuri ultrascurte, armonicele laserilor cu me- 
diù activ solid, generarea radiaţiei laser prin procese neliniare, laserul cu Er:YAG) (Lin 
1992, Dabu etal, 1992, Niemz et al, 1993, Lubatschowski er al, 1997) 

Dintre laserji existenţi adecvaţi pentru chirurgia refractivă a corneei menționăm laserii 
din UV cu excimeri (193, 248 nim) și armonicele laserului cu Nd:YAG (213, 266 nm); 


Aplicații medicale 613 
„tat E a ae aa ai i A a a E SE N I a ua 
laserii din IR mijlociu cu Ho:YAG (2,1 um), Er:YAG (2,94 um), HF (2,58 um) şi 
radiaţia laser generată prin oscilație parametrică optică (OPO) cu laseri acordabili cu me- 
diu activ solid (1,5-3,2 um). Zonele de distrugere produse cu aceşti laseri se întind între 
0,2 um (în UV la 193 şi 213 nm), până la 20 um cu laserii din IR apropiat (Ho:YAG, 
Er:YAG şi HF funcționând în regimul de oscilație liberă, cu impulsuri lungi). O rată 
tipică de ablaţie de 0,3 um pe impuls poate fi obţinută cu un laser din UV, în timp ce 
laserii din IR apropiat asigură o rată de ablație mult mai mare, de 10-20 um pe impuls. 
Aşadar, corectarea precisă a corneei se poate realiza mult mai uşor cu laserii din UV. 
De exemplu, pentru o incertitudine a adâncimii de ablaţie cu laseri din UV de 5 %, rezul- 
tă că o corecție de 5 dioptri a unei zone optice cu diametrul de 5 mm (o grosime de abla- 
ție la centru de 41,4 um) poate fi obținută cu o eroare de 0,24 dioptri (sau o eroare a gro- 
simii de ablaţie la centrul corneei de 2 um). Pentru laserii din IR Apropiat. eroarea este de 
2 dioptri sau chiar mai mare, 
În concluzie, alături de laserul cu argon care s-a impus în fotocoagulare, laserii din 
UV îndepărtat (193 nm, 213 nm) stau la baza celor mai eficiente, precise şi predictibile 
metode pentru sculptura corneei pe zone întinse. 


9.6.2. Aplicaţii în neurochirurgie 


Neurochirurgia se ocupă de boli ale sistemului nervos central, adică creierul şi mădu- 
va spinală. Chirurgia tumorilor din creier este dificilă, deoarece sunt necesare intervenţii 
extrem de localizate datorită structurii complicate şi fragilității creierului. Mai mult, 
accesul la tumoare este de multe ori dificil, centri vitali importanţi putând fi situaţi în 
imediata apropiere a tumorii. 

Tumorile cerebrale se tratează de obicei prin rezecţie neurochirurgicală sau prin radio- 
terapie. Deşi dezvoltarea metodelor microchirurgicale a condus la o îmbunătăţire consi- 
derabilă a neurochirurgiei, încă multe operaţii ale tumorilor cerebrale determină trauma- 
tisme severe ale structurilor înconjurătoare, cu efecte colaterale ireversibile (paralizie, 
defecte optice şi acustice, handicapuri fizice sau mentale). Tumorile localizate în profun- 
zime pot fi îndepărtate adesea numai parțial sau chiar nu pot fi accesibile. De asemenea, 
radioterapia poate conduce la efecte colaterale nedorite. 

Aplicarea laserilor în neurochirurgie s-a impus mai lent față de alte specialități 
medicale, deoarece primele. experienţe s-au dovedit ineficiente. ‘Abia la sfârşitul anilor 
1970 s-a trezit interesul pentru folosirea laserilor cu CO, şi Nd:YAG de putere medie. 
Principalele avantaje ale laserilor în neurochirurgie sunt legate de faptul că laserul poate 
secționa, vaporiza şi coagula țesutul fără contact mecanic. Aceasta are o mare importanță 
când se lucrează cu țesuturi foarte sensibile. 

În literatura de specialitate există câteva sinteze ale aplicaţiilor laserilor în neurochi- 
rurgie (Dănăilă er al. 1994, Krishnamurthy şi Powers 1994, Ascher 1986, Cerullo 1984, 
Jain 1984a), Dănăilă er al. (1994) arată că pe parcursul a 10 ani (1984-1993), circa 10 % 
dintre pacienţii operaţi au beneficiat de intervenţii cu laserul cu CO3. Studiile histologice 
efectuate pe țesuturile cerebrale umane normale şi patologice iradiate cu laserul cu CO, 
(Dănăilă er al. 1993) au permis identificarea afecţiunilor în care este indicată terapia laser 
și stabilirea regimurilor de iradiere optimă, Acţiunea radiaţiei laserului cu CO» a fost 
studiată asupra tumorilor cerebrale şi medulare şi asupra plăcii aterosclerotice. Conclu- 
ziile desprinse din 538 de cazuri confirmă eficiența intervențiilor neurochirurgicale cu 
laser, dar subliniază în același timp și limitele sale, Cititorul interesat de acest domeniu 
poate consulta sintezele publicate de Dănăilă (1993) şi Dănăilă er al. (1994). 
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9.6.3. Aplicaţii în dermatologie 


Accesibilitatea pielii pentru examinare şi studiu a făcut ca dermatologii să joace un rol 
important în definirea utilității clinice şi a limitărilor multor sisteme laser, ca și în dezvol- 
tarea unor concepte, tehnici şi dispozitive noi, care au îmbunătățit eficiența tratamentelor 
cu laser, Unul din cele mai importante concepte dezvoltate de dermatologi, fototermoliza 
selectivă, a condus la crearea unor sisteme laser cu numeroase avantaje în tratarea 
afecțiunilor vasculare şi pigmentate ale pielii şi membranelor mucoase. Rezultatul net al 
acestui avans tehnologic a fost elaborarea unor noi tehnici de tratament, mult mai efi- 
ciente decât cele existente, care au fost înglobate în practica zilnică a celor mai mulţi der- 
matologi (Alster şi Lewis 1996). 

Utilizarea laserilor în dermatologie nu necesită sisteme endoscopice ca în majoritatea 
celorlalte specialități medicale. Multe afecțiuni dermatologice pot fi tratate astăzi cu o 
gamă largă de laseri (CO2: Hohenleutner et al. 1995, Giler 1997; Er:Y AG: Hohenleutner 
et al. 1997, Drnovsek-Olup şi Vedlin 1997; argon şi vapori de cupru: Haedersdal et al. 
1997; diode laser: Taylor et al. 1997), o parte din acestea neputând fi tratate anterior cu 
alte metode medicale sau chirurgicale. Aplicațiile dermatologice ale laserilor s-au extins 
şi în domeniul chirurgiei estetice şi reparatorii (Lach 1995, Apfelberg 1996, Miller et al. 
1996), transplantarea părului (Villnow er al. 1995) şi îndepărtarea tatuajelor (Zelickson et 
al. 1994, Stafford 1995, Siomos et al. 1996). 

Lucrări de sinteză în domeniul aplicaţiilor laserilor în dermatologie au fost publicate 
de Nedelcu et al. (1994), Garden şi Geronemus (1990) şi Wheeland (1995). În derma- 
tologie se utilizează toate modalitățile generale de terapie cu laseri prezentate în acest 
capitol, respectiv terapia cu laseri de putere mică, termoterapia interstiţială, terapia foto- 
dinamică, sudura țesuturilor şi terapia steluțelor vasculare. Noile modalități de funcțio- 
nare a laserilor cu CO», regimul superpuls (vezi $ 5.4.5.5.9) şi tehnologiile de scanare a 
fasciculului laser (vezi $ 7.2.5) au îmbunătăţit semnificativ rezultatele clinice obţinute în 
tratarea unor afecțiuni dermatologice. 

După cum apreciază Leon Goldman (Goldman 1998), unul dintre pionierii utilizării 
medicale a laserilor, „viitorul laserilor în dermatologie continuă să fie luminos”. 


9.6.4. Aplicaţii în ORL 


Otorinolaringologia se ocupă cu boli ale urechii, nasului şi gâtului. Cea mai utilizată 
aplicaţie a laserilor în ORL este ablaţia ţesuturilor, în special pentru microchirurgia 
laringelui, de exemplu în stenoza sau carcinomul laringial. Încă de la începutul anilor 
1970 s-a arătat că leziunile benigne şi maligne ale corzilor vocale pot fi îndepărtate în 
siguranță cu laserul cu CO». Indicaţiile majore ale tratamentului laser la nas sunt tumorile 
puternic vascularizate ca hemangioamele sau modificările premaligne ale mucoasei. Prin- 
cipalul avantaj al laserilor este abilitatea lor de a realiza simultan intervenția chirurgicală 
şi coagularea vaselor sangvine. O altă aplicaţie utilă a laserilor în ORL este tratamentul 
otoselerozei, care este o boala osoasă a urechii interne (Lesinski 1990, Pratisto er al. 
1996a, Jovanovic et al. 1996, Jovanovic er al, 1997, Nagel 1997). Aceasta poate fi consi- 
derată ca o metodă tipică de chirurgie minim invazivă. 

Aplicațiile clinice ale laserilor în ORL şi în chirurgia orală au fost descrise în sìnte- 
zele elaborate de Ossoff et al. (1994) şi respectiv Keller şi Hibst (1994). În literatura 
română a fost publicată o monografie (Sarafoleanu şi Dendrino 1995), 

Cei mai folosiţi laseri în ORL, sunt cei cu CO» (Sarafoleanu et al. 1989, Popescu et al 
1995, DeRowe et al. 1994, Lippert et al. 1997), Er:YAG (Pratisto et al. 1996a, Nage! 
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1997) şi Ho:YAG (Foth er al. 1994, Kautzky er al. 1997). Se mai utilizează de asemenea 
laserii cu Nd:YAG, cu colorant pompat cu lampă flash, cu argon, armonica a doua a 
laserului cu Nd:Y AG (532 nm) şi diodele laser. 

O aplicație de mare succes a laserilor este înlăturarea sforăitului prin uvulopalato- 
plastie asistată cu laser (laser-assisted uvulo-palatoplasty - LAUP). Această tehnică a fost 
elaborată de dr. Yves-Victor Kamami la Paris la sfârşitul anilor 1980 şi a fost introdusă în 
SUA în 1992 (Kamami 1995a, Kamami 1995b). Studii recente (Lauretano et al. 1997, 
Schiebert er al. 1997) au demonstrat că uvulopalatoplastia cu laser este o metodă efi- 
cientă, care micşorează disconfortul postoperator. 


9.6.5. Aplicaţii în cardiologie 


Toate interacțiile potenţiale între radiaţia laser şi ţesut au fost investigate pentru a 
dezvolta aplicaţii cardiovasculare ale tehnologiei laser. Laserii sunt folosiți pentru a 
induce fluorescență, a încălzi materialele biologice şi a abla țesuturile aparținând siste- 
mului cardiovascular. Tehnologia laser a fost evaluată pentru tratamentul bolii arteriale 
coronariene, aritmiile ventriculare şi supraventriculare, cardiomiopatia hipertrofică şi 
bolile cardiace congenitale. Utilizarea laserilor în aceste afecțiuni este atractivă datorită 
posibilităţii fibrelor optice de a transmite radiaţia laser în zone cu acces limitat ale 
sistemului cardiovascular. 

Cea mai dezvoltată aplicaţie este angioplastia laser, în care radiaţia laser este utilizată 
pentru vaporizarea plăcii aterosclerotice folosind fibre optice intralumenale (Cragg er al. 
1989). Ateroscleroza constă din plăci gălbui sau albe de colesterol, celule musculare fibrose 
sau netede şi calciu în pereții arteriali. Angioplastia laser este piatra de încercare pentru 
evaluarea tehnologiilor: laser în cardiologie. De la prima aplicare clinică a laserilor în 
tratamentul bolilor cardivasculare în 1983, în lume au fost realizate peste 15 000 de proce- 
duri. Ca o alternativă la angioplastia laser sau cea cu balon, angioplastia laser cu balon 
utilizează radiaţia laser pentru a încălzi peretele vascular în timpul angioplastiei cu balon, în 
T vederea îmbunătățirii remodelării vasului sangvin pe care o induce dilatarea cu balon. 

Ca urmare a studiilor efectuate asupra proprietăților spectrale ale peretelui vascular 
aterosclerotic (Oraevsky er al. 1988, Izatt er al. 1991b) şi a modelelor teoretice elaborate 
(van Gemert et al. 1985a, Welch et al. 1985, Cheong şi Welch 1989), s-au putut evalua 
posibilitățile de aplicare a diferitelor sisteme laser în angioplastie, respectiv laserul cu 
Nd:YAG la 1,06 um, 1,32 um şi 1,44 um (Bauer er al. 1996), laserul cu colorant pompat 
cu lampă flash (Prince er al. 1986a, Prince et al. 1988), laserul cu excimer XeCIl la 308 
nm (Singleton er al. 1987, Taylor et al. 1988b, Srinivasan et al. 1990b, Oraevsky er al. 
1992a, Gijsbers et al. 1995, van Leeuwen er al. 1996) şi laserul cu Ho:YAG (Topaz et al. 
1996, Topaz et al. 1998). 

Îndepărtarea preferenţială a plăcii arteriale calcifiate se poate face prin ablație laser 
(Esenaliev er al, 1989) sau cu plasmă indusă cu laserul (Prince er. al. 1987). Sunt în curs 
de dezvoltare sisteme laser „inteligente”, care utilizează tehnicile de imagistică spectro- 
scopice și cu ultrasunete pentru a distinge țesutul normal de placa ateroselerotică 
(Deutsch er al, 1988), Angioplastia cu laseri cu excimeri poate fi îmbunătăţită prin apli- 
carea unui jet de soluție salină (van Leeuwen et al. 1998), Fibra optică utilizată în angio- 
plastie pentru transmiterea fasciculului laser poate fi ghidată prin fluorescență 
(Deckelbaum et al, 1995), Aceeași metodă poate servi şi pentru diagnosticarea țesuturilor 
umane bolnave, respectiv a ateroselerozei (Richards-Kortum er al, 1989), 
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O altă aplicaţie revoluţionară, cu impact mare, este revascularizarea transmiocardică 
cu laser (transmyocardial revascularization - TMR), prin care radiaţia laser este utilizată 
pentru vaporizarea unor canale multiple în miocardul ventricular, pentru a îmbunătăți 
perfuzia locală. Această tehnică este utilizată pentru tratarea ischemiei, prin care se per- 
mite trecerea sângelui din ventricul prin canale, fie direct în alte vase sangvine perforate 
de canale, fie în sinusurile miocardice şi care îmbunătăţeşte microcirculaţia miocardică 
(în mod similar cu inima la reptile). Revascularizarea transmiocardică se realizează cu un 
laser cu CO, de mare putere (800 W), care perforează 20-30 canale/cm? pe distanța de 
20 mm, cu impulsuri având durata de 25 ms (20 J) (Jansen e/ al. 1996a). 

'Tromboliza laser (Sathyam er al. 1996), fotochimioterapia laser şi terapia prin ablație 
laser a aritmiilor şi a cardiomiopatiei hipertrofice se găsesc încă într-un stadiu incipient 
de dezvoltare. Ablaţia laser s-a utilizat pentru vaporizarea focarelor ventriculare respon- 
sabile pentru aritmii și vaporizarea căilor de tahiaritmie supraventriculară (Wu et al. 

1997). O sinteză amplă privind aplicaţiile cardiovasculare ale laserilor a fost publicată de 
Deckelbaum et al. (1994). 


9.6.6. Aplicaţii în stomatologie 


Primele investigaţii ale aplicării laserilor în stomatologie, începute încă de la începu- 
tul anilor 1960 (Goldman 1995), nu au fost deosebit de încurajatoare, datorită ratelor de 
ablaţie coborâte şi distrugerilor termice extinse. Cercetările au fost extinse ulterior asupra 
sistemelor laser în impulsuri, ca de exemplu laserii cu Nd:YAG în regim declanşat şi 
laserii cu excimeri. Nici aceşti laseri nu asigură rate de ablaţie suficiente pentru a se 
impune în aplicaţii stomatologice (Keller 1991). Rezultate încurajatoare au fost obținute 
cu laserul Er:YAG, care asigură o eficiență înaltă de ablaţie, combinată cu distrugeri 
minime ale țesuturilor dure înconjurătoare (Keller şi Hibst 1991). 

Laserii din-infraroşu (Er:Y AG, Nd:YAG, CO») se manifestă prin efect termic asupra 
smalţului și dentinei, care conţin în principal hidroxiapatită şi apă. Datorită coeficientului 
de absorbţie mare, radiaţia laserilor cu CO, şi Er:YAG este absorbită lângă suprafața 
dintelui, astfel că este posibilă o ablaţie eficientă prin concentrarea energiei într-un volum 
mic de țesut. Dimpotrivă, radiația laserului cu Nd:YAG este puţin absorbită de compo- 
nentele principale ale dintelui şi ea poate pătrunde adânc în țesut, determinând o eficiență 
scăzută şi creşterea semnificativă a temperaturii. Prin utilizarea unor timpi de expunere 
mai scurţi de 200 us şi a unor lungimi de undă care prezintă o absorbție ridicată, procesul 
de ablaţie laser a dintelui poate fi optimizat printr-un mecanism termomecanic. 

Cercetările care s-au efectuat în ultimul timp s-au concentrat pentru evaluarea posibi- 
lităţilor de aplicare în stomatologie a laserilor cu CO, (Ertl er al. 1993, Arrastia ef al. 
1995, Fried er al. 1997, Moritz et al. 1998), cu Nd:YAG (Hess er al. 1997), cu excimeri 
(Lee er al. 1995, Wilder-Smith er al. 1997), cu alexandrit (Rechmann și Henning 1994), 
cu semiconductori (Arrastia er al. 1994), cu Ho:YSGG (Neev et al. 19963) şi cu Er:YAG 
(Lukač er al. 1993, Altshuler er al. 1994a, Altshuler er al. 1994b, Altshuler er al. 1995, 
Hibst şi Keller 1996, Keller şi Hibst 1997, Jelinkovâ er al. 1998). Percepția tratamentului 
laser de către pacienţi este pozitivă (Wigdor 1997), fiind mai puţin traumatizantă. Laserii 
pot fi utilizaţi şi pentru depozitarea straturilor de hidroxiapatită în implanturile dentare 
(Dostálová et al, 1998). 

Aspectele teoretice ale comportării dintelui uman în câmp laser intens sau mai puțin 
intens și proprietăţile neliniare ale țesuturilor dentare au fost analizate de Altshuler er al. 
(1996). Specialiştii în stomatologie pot consulta lucrarea de sinteză privind aplicaţiile 
laser în stomatologie elaborată de Colojoară et al. (1998). 
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9.6.7. Aplicaţii în ortopedie 


Progresul în multe aplicații chirurgicale este adesea legat de tehnicile îmbunătăţite de 
realizare a osteotomiei, adică de excizie a osului. Mijloacele standard în ortopedie sunt 
dispozitivele. mecanice, care funcționează în contact şi pot induce vibrații mecanice 
severe şi hemoragii. De aceea, se pune întrebarea dacă laserii ar putea reprezenta o alter- 
nativă în chirurgia ortopedică (Sherk et al. 1990). 

Primele încercări s-au realizat la începutul anilor 1970 cu laserul cu CO;. S-a observat 
o vindecare întârziată în comparaţie cu osteotomiile convenţionale, datorită distrugerilor 
termice la maginile craterului sau secțiunii. Mecanismul de ablaţie a osului cu laserul cu 
CO» a fost discutat de Forrer er al. (1993a). Dacă se selectează lungimea de undă 9,6 um, 
impulsuri laser cu durata de 1,8 us şi o expunere radiantă de 15 J/cm’, zonele de distru- 
gere termică pot fi reduse la numai 10-15 um. În acest caz, lungimea de undă şi durata 

impulsului joacă un rol esenţial. 

Începând cu anii 1980, cercetările s-au focalizat asupra utilizării lungimilor de undă în 

jur de 3 um, care sunt puternic absorbite de apă. S-au testat atât laserii cu HF (Izatt er al. 
1990a), cât şi laserii cu Er:Y AG (Walsh şi Deutsch 1989b, Nelson et al. 1988, Nelson et 
al. 1989b, Gonzales er al. 1990). S-a afirmat că această radiaţie laser ablează eficient atât 
osul, cât şi cartilajul. 

Un alt laser promițător pentru ortopedie este laserul cu Ho:YAG, care emite la lun- 
gimea de undă 2,12 um (Nuss er al. 1988, Charlton et al. 1990, Stein er al. 1990, Barton 
et al. 1995, Christ er al. 1994, Buchelt er al. 1994, Asshauer er al. 1996b). Avantajul 
major este că această radiaţie poate fi transmisă eficient prin fibre optice. Totuşi efectele 
termice şi mecanice sunt semnificativ mai mari față de cele induse de laserul cu Er:Y AG 
(Romano e/ al. 1994): zona de necroză termică se extinde până la 300 um la 2,12 um 

| (F= 120 J/cm?) față de 12um la 2,94 um (F = 35 J/cm’). 
S-a propus şi utilizarea în ortopedie a laserilor cu excimeri datorită preciziei lor 
„ridicate la îndepărtarea țesuturilor (Yow et al. 1989, Nelson et al. 1989a, Prodoehl er al. 
1994). Eficienţa lor este totuşi prea scăzută pentru a justifica aplicarea clinică. Acelaşi 
lucru se poate spune şi despre laserul cu Nd:YAG (Juri er al. 1988). 

Laserii cu holmiu şi erbiu se utilizează cu succes în ablaţia discurilor intervertebrale 
lombare (Lane er al. 1993, Min et al. 1996) şi în meniscectomie (Trauner et al. 1990, Ith 
et al. 1994, Jacques et al. 1994a, Vangsness et al. 1995). Vindecarea defectelor de menisc 
pot fi îmbunătăţite prin iradierea cu laseri cu CO, de mică putere (Tsai et al. 1997). În 
sfârșit, laserul cu argon poate fi folosit pentru ablaţia cimentului acrilic (polimetilmeta- 
crilat - PMMA) utilizat în chirurgia ortopedică (Lee et al. 1997). In ţara noastră, efectele 
laserului cu CO; în chirurgia ortopedică şi a laserului cu He-Ne în terapie au fost inves- 
tigate la Spitalul Militar Central (Babalâc 1997, Diaconescu şi Babalâc 1999). 


9.6.8. Aplicaţii în ginecologie 


Ginecologia reprezintă una din disciplinele tipice pentru aplicaţiile laserilor. Laserul 
cu CO» s-a impus în ginecologie în special datorită ratei înalte a reuşitelor, de 93-97 %, în 
tratarea neoplaziei intraepiteliale cervicale, În plus, acest laser se aplică cu succes şi în 
neoplazia intraepitelială vulvară şi în neoplazia intraepitelială vaginală. 

In funcţie de tipul de tratament, laserii cu CO, pot funcționa în trei moduri diferite: în 
undă continuă, în impulsuri repetate sau în superpuls, Prin alegerea regimului de functio- 
nare adecvat, se vor obţine rezultatele chirurgicale optime. În plus, chirurgul poate aplica 
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un fascicul laser focalizat pentru excizii profunde, un fascicul mai puţin focalizat pentru 
vaporizare sau un fascicul nefocalizat pentru coagulare. 

Pentru tratarea neoplaziei intraepiteliale vulvare, țesutul intraepitelial este vaporizat 
de obicei cu laserul cu CO, în undă continuă, cu fasciculul laser parţial focalizat. 
lradianța tipică este 100 W/cmi, care realizează vaporizarea pe o adâncime de 3-4 mm. În 
eventualitatea hemoragiilor, laserul este utilizat în modul nefocalizat. Aceeaşi procedură 
se aplică şi pentru neoplazia intraepitelială vaginală. Datorită faptului că țesutul este mai fin 
şi mai sensibil, iradianţele laser aplicate sunt ceva mai coborâte. În neoplazia intraepitelială 
cervicală se urmăreşte tratarea pe o adâncime de aproximativ 6 mm. Deplasarea rapidă a 
fasciculului laser produce o distribuție omogenă a căldurii, reducând astfel probabilitatea 
carbonizării. Sunt disponibile dispozitive cu oglinzi care baleiază fasciculul laser. 

Endometrioza poate fi coagulată cu laserii cu argon, cu CO, sau Nd:YAG. Endome- 
triozele localizate în profunzime sunt de obicei excizate şi nu vaporizate. Tratamentul cu 
laser se realizează și în cazul obstrucţiei trompei uterine. Cu ajutorul laserilor cu CO, şi 
Nd:YAG, adeziunile sunt vaporizate pentru a obține un lumen liber. O modalitate sigură 
de sterilizare este de a închide ambele trompe uterine. Aceasta se realizează prin suturare 
sau coagulare cu laserul cu Nd:YAG. Sterilizarea este sigură când coagularea ambelor 
trompe s-a realizat pe o lungime de cel puţin 1 cm. 

Ginecologia oferă un domeniu larg de aplicaţii laser potenţiale. O excelentă sinteză a 
acestor aplicaţii poate fi găsită în cartea publicată de Bastert şi Wallwiener (1992) şi în 
articolul elaborat de Reid şi Absten (1995). ; 


9.6.9. Aplicații în urologie 


Cei mai utilizați laseri în urologie sunt laserii cu CO; (pentru secționarea precisă a 
tesuturilor), Nd:YAG şi argon (pentru coagularea tumorilor sau malformațiilor puternic 
vascularizate), precum şi laserii cu alexandrit, Nd:YAG și colorant (pentru litotriția laser) 
(vezi § 5.6.7.3). În ultima vreme s-a impus şi laserul cu Ho:YAG, atât pentru ablaţia 
țesuturilor, cât şi pentru fragmentarea calculilor renali şi urinari (Johnson et al. 1992, Das 
et al. 1997). 

Aplicațiile laserilor în urologie includ litotriţia laser, tratamentul laser al hipertrofiei 
prostatice benigne, terapia fotodinamică, sudura țesuturilor cu laseri şi distrugerea cu 
laser a tumorilor vezicii urinare. Indicaţiile pentru tratamentul urologic cu laser includ 
organele genitale externe, traiectul urinar inferior (uretra), vezica urinară, traiectul urinar 
superior (ureterele) și. rinichii. În plus, s-au obţinut. rezultate promițătoare în tratarea 
hiperplaziei benigne a prostatei, care înconjoară  uretra. Deoarece litotriția laser 
(§ 5.6.7.3), terapia fotodinamică ($ 9.3) şi sudura țesuturilor cu laser ($ 9.4) au fost des- 
crise pe larg, ne vom referi în continuare la celelalte aplicaţii. 

Hiperplazia prostatică benignă este una din cele mai obişnuite afecțiuni la bărbaţi, 
care necesită inevitabil intervenţia chirurgicală. Cercetările efectuate după 1990 au 
demonstrat că prostata poate fi coagulată eficient și fără riscuri prin tehnica laser fără 
contact, Până în prezent, majoritatea încercărilor au fost realizate cu laserul Nd:YAG în 
undă continuă (40-60 W, timp de expunere 60 s, iradiere în 4 cadrane), datorită adâncimii 
sale de penetrare optică mari. Se testează şi posibilitatea aplicării altor laseri, ca diodele 
laser (25 W), armonica a doua a laserului cu Nd:YAG (532 nm, 40 W) (Schmidlin er al. 
1996) şi laserul cu Ho:YAG, Tehnica clasică de rezecţie transuretrală a prostatei (trans- 
urethral resection of prostate - TURP) eu electrocauter este în curs de înlocuire cu pros- 
tactetomia transuretrală indusă cu laser și ghidată cu ultrasunete (transurethral ultra- 
sound-guided, laser-induced: prostactetomy - TULIP) sau ablația laser vizuală a prostatei 
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(visual laser ablation of prostate - VLAP), Se utilizează de asemenea şi tehnica laser în 
contact (vezi $ 7.1.5), dar aceasta este mai lentă decât ablaţia laser vizuală a prostatei şi 
deci recomandabilă pentru prostate mai mici, sub 35-40 g. 

Motamedi et al. (1995) au evaluat influența dozimetriei asupra fotocoagulării laser a 
prostatei. Puterea laserului cu Nd:YAG incidentă pe țesut (la capătul fibrei) a avut valori 
de 15, 30 şi 50 W, iar timpul de iradiere a variat între 30 şi 300 s. Adâncimea necrozei 
prin coagulare s-a mărit dacă puterea laser a fost scăzută, dar menţinând energia 
constantă (2 700 J) prin reglarea timpului de expunere. Mărind timpul de iradiere la pu- 
tere redusă (15 W) de la 180 la 300 s, s-a obţinut un volum coagulat de 1,6 ori mai mare. 
Acest studiu sugerează că un regim de încălzire mai lentă produce volume mai mari de 
țesut necrozat prin coagulare. 

Laserii şi-au găsit şi alte aplicaţii urologice, ca de exemplu tratarea carcinoamelor 
vezicii urinare, a bolilor virale transmise sexual (condiloame acuminate), a carcinomului 
penisului, a stricturilor uretrale şi altele. Tratarea tumorilor vezicii urinare prin terapie 
fotodinamică (vezi $ 9.3) cunoaşte în prezent o extindere semnificativă. De asemenea, 
terapia interstițială cu laser (vezi $ 9.2) poate fi utilizată pentru coagularea prostatei. 
Specialiştii pot consulta în acest scop lucrarea de sinteză elaborată de Bhatta (1995). 


9.6.10. Aplicaţii în gastroenterologie 


Bolile gastrointestinale cuprind ulceraţii şi tumori ale esofagului, stomacului, ficatu- 
lui, bilei şi intestinului. Există două abordări, generale de tratare a tumorilor cu laserul: 
metoda termică, prin care căldura dezvoltată în țesut este utilizată pentru vaporizare şi 
terapie fotodinamică. Cea de-a doua metodă a fost prezentată pe larg în $ 9.3. 

In general, orice formă de ulcer sau tumoare poate fi tratată cu laserul dacă ea este 
accesibilă prin chirurgie endoscopică. Dacă o tumoare nu mai poate fi îndepărtată chirur- 
gical datorită diagnosticării ei târzii, ceea ce se întâmplă adesea, laserul este aplicat nu- 
mai pentru tratamentul paliativ. s 

Gastroenterologia este un domeniu major pentru laserul cu Nd:YAG în undă continuă. 
Numai în terapia fotodinamică se aplică în plus laserii cu coloranţi. S-a încercat aplicarea 
în gastroenterologie şi a laserului cu argon, dar rezultatele nu au fost satisfăcătoare. 
Laserul cu CO; nu este adecvat acestor aplicaţii, deoarece radiaţia sa nu este transmisă cu 
uşurinţă prin fibrele optice disponibile în prezent. Terapia laser se recomandă în hemora- 
giile gastrointestinale şi în stenozele benigne, maligne şi non-neoplazice. Deoarece lase- 
rul cu Nd:YAG în undă continuă acționează prin intermediul regimului fototermic, hemo- 
ragiile sunt oprite prin coagulare. La nivele de putere mai mari, adică în modul de vapori- 
zare, acest laser poate servi la recanalizarea stenozelor. 

Atât în stenozele esofagului și a traiectului gastrointestinal inferior, cât şi în hemo- 
ragiile localizate acute ale stomacului și rectului se utilizează puteri laser de 50-100 W, 
transmise prin fibre optice cu diametrul de până la 600 um. Acestea sunt protejate cu 
tuburi din teflon (1,8-2,5 mm), prin care se insuflă CO, pentru răcirea capătului fibrei şi 
îndepărtarea produselor de ablaţie. 

Succesul terapiei fotodinamice în gastroenterologie este invers proporțional cu mări- 
mea tumorii în momentul tratamentului. Tumorile sunt curabile numai dacă adâncimea de 
infiltrare nu depășește 5-10 mm, Dacă tumoarea este diagnosticată într-o fază incipientă, 
peste 75 % din cazuri pot fi tratate complet. În schimb, dacă tumoarea canceroasă este 
avansată, rata corespunzătoare este mai mică de 30 %, Avantajul major al terapiei foto- 
dinamice este că sunt necesare numai câteva sesiuni endoscopice. 

Aplicațiile laserilor în gastroenterologie au fost prezentate în lucrările de sinteză 
elaborate de Nishioka (1995) şi Brunetaud e! al. (1997). 
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9.6.11. Aplicaţii în medicina veterinară 


Utilizarea laserilor în medicina veterinară este un fenomen relativ nou, Aspectele 
economice ale profesiei, ca şi eficiența investiţiilor au limitat interesul aplicațiilor Jase- 
rilor în primul rând în comunitatea ştiinţifică, Odată cu îmbunătăţirea tehnologiilor și 
dovedirea eficienţei, costurile vor scade şi tehnicile chirurgicale cu laseri sau metodele de 
diagnosticare se vor extinde şi în medicina veterinară clinică, 

Cercetările inițiale asupra aplicaţiilor laserilor pe animale au fost asociate cu proiec- 
tele de investigaţii biomedicale. În 1968, îndepărtarea unui nodul pe corzile vocale ale 
unui câine a demonstrat capacitatea laserului cu CO; în undă continuă de instrument chi- 
rurgical de precizie. 

În medicina veterinară se utilizează laserii cu CO», Nd:YAG, argon, Ho:YAG, diodele 
laser şi armonica a doua a laserului cu Nd:Y AG. Laserii şi-au găsit aplicație în medicina 
veterinară în special pentru excizia sau ablația maselor neoplazice sau granulomatoase, 
tratamentul obstrucțiilor nazo-faringiene, proceduri chirurgicale urogenitale, intervenții 
ortopedice şi altele. La animalele mici, procedurile laser includ biopsia ficatului, rezecția 
lobilor hepatici, biopsia splinei, disecția şi ablația prostatei, nefrectomii sau nefrotomii 
parţiale, excizia sau rezecția unei varietăți de neoplazme intraabdominale, intratoracice, 
cutanate şi mamare. 

Având avantajul unei morbidități mai scăzute pentru anumite afecţiuni, o durere 
percepută mai redusă şi posibilitatea de a fi utilizați în afecțiuni care nu pot fi tratate prin 
proceduri medicale/chirurgicale convenţionale, laserii ocupă o nişă importantă şi în 
medicina veterinară (Bartels 1997). Practic, toate procedurile laser dezvoltate pentru 
medicina umană pot fi extinse şi pentru animale. Pentru alte aspecte ale aplicaţiilor 
laserilor în medicina veterinară pot fi consultate lucrările publicate de Newman (1986) şi 
Bartels (1994). 


9.6.12. Efectul bactericid al radiaţiei laser 


Deşi investigaţiile timpurii au arătat modificarea dezvoltării bacteriilor după iradierea 
laser, totuşi efectului bactericid al radiaţiei laser nu i s-a acordat o atenţie deosebită. S-a 
găsit că iradierea cu laserul He-Ne a bacteriilor S. aureus şi P. aeroginosa cu o putere de 
50 uW nu are nici un efect, pe când dacă puterea laser este mărită la 6-40 mW, unele 
bacterii devin sensibile la radiație. Un număr mare de bacterii sunt omorâte cu expuneri 
similare, când iradierea se face în prezența unor coloranți ca toluenul albastru sau a unor 
compuşi din clasa fenilmetanului (Okamoto er al. 1992). 

Zakariasen er al. (1986) au raportat că laserul cu CO, poate omorî Streptococcus sanguis, 
Streptococcus mutans sau Actinomyces viscosus. Densitatea de energie necesară pentru a 
omorî mai mult de 99,5 % din bacterii a fost mai mică de 200 J/cm? (Dederich er al. 1990). 

S-a observat efect bactericid şi în cazul laserului cu Nd:YAG. Bacteriile Pseudo- 
monas aeruginosa, Staphylococcus aureus şi Escherichia coli au prezentat o viabilitate 
scăzută când au fost expuse la densități de energie mai mari de 1 667 J/cm:, după ò 
expunere de 10 s (Schultz er al. 1986). Densitatea de energie poate fi coborâtă semni- 
ficativ dacă în soluţie se adaugă un colorant negru (Ragot-Roy şi Severin 1996), 

Keates et al. (1988) au pus în evidenţă faptul că laserul cu excimer cu ArF distruge 
viabilitatea unei singure colonii de Staphylococcus aureus la o densitate de energie medie 
de 315 mJ/cm? pe impuls, frecvenţa de repetiţie a impulsurilor de 10 Hz şi timpul de 
iradiere de 64 s (densitatea de energie totală de 202 J/em'), 
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Un efect bactericid puternic s-a observat și în cazul laserului cu Er: YAG, chiar la un 
nivel coborât de energie (Ando er al, 1996). Rata de supravieţuire a bacteriilor P. gingi- 
valis şi A. Actinomycetemcomitans a scăzut semnificativ după iradierea laser cu expuneri 
radiante de 7-10 J/cm?. Densitatea minimă de energie letală este 0,3-0,4 J/cm? 

Mecanismele efectelor bactericide sunt variate şi depind de lungimea de undă a 
laserilor. În cazul laserului cu He-Ne, bacteriile sunt omorâte în combinaţie cu compuşi 
fotosensibilizatori adecvaţi. Fotosensibilizatorii absorb radiaţia laserului cu He-Ne şi 
determină efectul bactericid prin intermediul unui mecanism fotochimic. Spre deosebire 
de laserul cu He-Ne, laserul cu ArF produce ruperea legăturilor moleculare. Dacă o 
bacterie ce conţine multă apă este expusă radiaţiei laserului cu Er:YAG, atunci radiația 
este absorbită în principal de apa din celulă şi evaporarea apei provoacă distrugerea 

celulei. Un alt mecanism poate fi creşterea bruscă a temperaturii la valori mari, astfel că 
şocul termic poate omorî bacteriile în mod instantaneu. Acest mecanism depinde de 
cromoforii existenți în bacterii. . 

Este dificil să se compare rezultatele diferitelor studii privind efectul bactericid al ra- 
diaţiei laser, deoarece metodele experimentale şi condiţiile de iradiere diferă semnificativ. 
Totuşi, examinând global aceste rezultate, putem conchide că radiaţia laser are efect bac- 
tericid la un anumit prag de energie. Aşadar, procedurile laser, în afara efectului principal 
(de ablaţie, de coagulare, de terapie etc) joacă şi rol antiseptic. 
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10.1. MICROCHIRURGIE CELULARĂ 


În ultimii 25 de ani, o multitudine de laseri au fost testați pentru chirurgia celulară. 
Primele rezultate au fost obținute cu un laser cu rubin în 1962 (Bessis er al. 1962), la doi 
ani de la inventarea laserului. Multă vreme, laserul cu argon a fost alegerea preferată în 
aplicaţiile celulare. Odată cu dezvoltarea unor noi sisteme laser, respectiv a laserului cu 
Nd:YAG şi a laserului cu colorant acordabil, intervenţia cu microfascicule de radiaţie 
laser s-a extins de la celulă la chirurgia subcelulară. 

Mecanismele posibile prin care aceşti laseri interacționează cu materialele biologice 
sunt fie generarea de căldură cauzată de procesele de absorbție liniare sau multifotonice, 
fie străpungerea dielectrică a constituenților moleculari, determinată de iradianța foarte 
ridicată a fasciculelor laser focalizate în spoturi mici. 

Un instrument ideal pentru microchirurgia celulară, care să asigure distrugeri minime 
în materialul înconjurător, este laserul a cărui radiație interacționează cu țesutul prin 
efecte fotochimice şi nu prin efecte fototermice sau fotomecanice. Acest lucru se reali- 
zează cu dificultate, deoarece biomoleculele sunt compuse din legături între atomii de 
carbon, oxigen şi azot, care au energii de disociere corespunzătoare lungimilor de undă din 
UV îndepărtat, unde sunt disponibile numai câteva sisteme laser (laserul cu ArF şi armonica 
a cincea a laserului cu Nd:Y AG). La aceste lungimi de undă (193 nm şi respectiv 213 nm), 
biomoleculele sunt excitate pe stări disociative, de pe care, pe căi fotochimice, are loc rupe- 
rea directă a legăturilor moleculare. În principiu, întreaga energie a fotonilor este consumată 
în acest proces fotochimic, astfel că moleculele sunt disociate şi nu încălzite. 

Microchirurgia celulară cu laseri a fost aplicată după 1990 pentru microsecționări sau 
microgăuriri ale celulelor şi organitelor, în special pentru fecundarea asistată. Fecundarea 
mamiferelor este controlată de zona pellucida (oolemma), un înveliş de 8 um, elastic, 
solid şi îngroșat, care înconjoară ooplasma (citoplasma oului) şi este constituit din 
glicoproteine. Pentru ca fecundarea să aibă loc, spermatozoizii trebuie să penetreze prin 
această barieră. În unele cazuri, infertilitatea masculină a fost atribuită inabilității sperma- 
tozoizilor de a penetra zona pellucida. Au fost propuse mai multe metode pentru a depăşi 
acest defect funcțional prin crearea unui orificiu în zona pellucida, S-a încercat disoluția 
chimică sau disecţia mecanică, dar aceste tehnici sunt destul de complexe şi nu pot asi- 
gura găuri reproductibile. Un orificiu (sau o fantă) prea mare poate creşte rata de fecun- 
dare polispermă. 

În efortul de a îmbunătăţi calitatea orificiului şi a controla dimensiunile sale s-a apelat la 
tehnica laser. Un prim succes a fost raportat în 1991 prin utilizarea laserului cu excimer AtF. 
S-a reușit fecundarea in vitro şi formarea blastulelor în oocitele de şoarece, Ulterior, s-a eva- 
luat utilitatea și a altor sisteme laser (Nd:YAG, Er:Y AG, diodă laser, laseri cu excimeri). 
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Cercetările în fecundarea asistată cu laseri au fost deschise de Palanker et al. (1991), 
care au utilizat un laser cu ArF. Principalele dificultăți ale aplicării acestui laser în micro- 
chirurgia celulară sunt legate de lipsa lentilelor fără aberaţie capabile să focalizeze fasci- 
culul laser la dimensiuni submicronice şi atenuarea puternică a acestei radiaţii laser de 
către soluţiile biologice apoase. De aceea, pentru a iradia oocitele în mediul lor natural, 
s-a apelat la tehnologia micropipetelor, utilizate pe larg în biologia celulară. 

Fasciculul laserului cu ArF este reflectat de o serie de oglinzi şi focalizat cu o lentilă 
cu distanță focală mare (1 000 mm) pe intrarea (0,5 mm) unei micropipete din sticlă, pla- 
sată în mediu apos. La ieșirea din micropipetă, care are un terminal cu diametrul interior 
de 3-5 um, se atinge o expunere radiantă de 5-10 mJ/cm? (energia laser este 1-2 nJ). In 
interiorul micropipetei se menţine o presiune supraatmosferică, astfel încât lichidul să nu 
pătrundă în interiorul ei, dar nici să nu se creeze bule în lichid. Capătul micropipetei a 
fost plasat în contact cu zona pellucida, reuşindu-se penetrarea ei cu câteva impulsuri 
laser. Peretele din sticlă al pipetei şi lichidul înconjurător protejează eficient oocitul, 
astfel că mărimea spotului laser este determinată numai de diametrul vârfului pipetei. 

Prin această tehnică laser s-a reuşit perforarea de orificii în zona pellucida, cu un aspect 
regulat şi uniform. Diametrul orificiului este determinat de diametrul interior a! vârfului 
pipetei, iar adâncimea de energia fasciculului laser şi de numărul de impulsuri aplicate. 
Regimul optim de perforare s-a obţinut pentru o expunere radiantă de 5-8 mJ/cm° şi un 
număr de 3-5 impulsuri laser. Observațiile microscopice ale procesului de ablaţie au 
indicat faptul că nu se manifestă reculul peretelui celulei şi nici deplasarea celulei. 
Materialul ablat dispare în mod lent (1 s), procesul semănând cu o disoluţie a produselor 
de ablaţie în lichidul înconjurător, fără formarea unor bule cu gaz. 

Rezultatele de mai sus demonstrează că laserul cu excimer de 193 nm: poate să produ- 
că găuri extrem de precise, rotunde şi cu margini nete. Structura intactă a membranei în 
jurul craterului dovedeşte că laserul cu ArF este capabil să ableze materialele biologice 
cu un mare grad de precizie şi afectarea minimă a structurilor înconjurătoare. 

Oocitele cu zona pellucida perforată cu laserul cu ArF au fost fecundate in vitro şi 
s-au dezvoltat în faza de blastulă cu o rată similară cu cea a grupului de control. Aceasta 
este cea mai bună dovadă că microchirurgia celulară cu laser nu este perturbatoare. 

Pe baza rezultatelor prezentate mai sus, se pot imagina noi aplicaţii ale microchirur- 
giei laser. Astfel, pentru cercetări biologice, anumite regiuni critice ale ouălelor fecundate 
pot fi îndepărtate, pentru a corela dezvoltarea organismului în funcţie de existența acestor 
zone. În domeniul diagnosticării, este probabil ca biopsia embrionului să poată fi realizată 
cu succes datorită preciziei şi flexibilităţii tehnice a microchirurgiei celulare cu laserul. În 
sfârşit, tehnica microchirurgicală cu: laser poate fi utilizată în clonare, pentru îmbunătă- 
țirea caracteristicilor unor specii de animale. 

Neev er al. (1992b) au investigat alte lungimi de undă pentru disecții în zona pellu- 
cida (266, 308, 355, 366 şi 532 nm), care permit o abordare fără contact, deoarece ale 
sunt absorbite mai puţin în mediul de cultură, Din acest studiu comparat s-a tras conciu- 
zia că radiaţia de 308 nm a laserului cu XeCl este cea mai potrivită acestui scop. A fost 
demonstrată o fecundare îmbunătățită cu spermatozoizi a oocitelor perforate cu laserul 
XeCI (El-Danasouri er al, 1993), 

Laserul cu Er:YAG la 2,94 um a fost utilizat pentru fecundarea în vitro la om 
(Feichtinger €/' al. 1992), reuşindu-se stadiul de sarcină. Deşi radiația laserului cu 
Er:Y AG este absorbită de apă la fel de puternic cu şi cea a laserului cu ATF, avantajul 
radiaţiei din IR faţă de cea din UV este caracterul său nemutagenic, Absorbţia foarte 
puternică a radiaţiei de 2,94 um în apă face ca procedura fără contact să fie neaplicabilă, 
fiind necesară utilizarea unei fibre optice (procedura în contact). 
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Posibilităţile de aplicare ale laserului cu Nd:YAG în regim declanşat pentru micro- 
chirurgia celulară au fost investigate de Rink er al. (1995b). Deşi în faza inițială a iradie- 
rii (100 mJ, 7 ns) se realizează o perforare corespunzătoare în zona pellucida, ulterior se 
dezvoltă o bulă de cavitaţie, care, la colaps, distruge complet celula. Cele două impulsuri 
de presiune (28 bari pentru impulsul iniţial şi 18 bari la colapsul bulei de cavitaţie, care 
intervine după 50 ps) sunt suficient de puternice pentru a deplasa celula pe distanțe sem- 
nificative şi apoi să o dezintegreze complet (după 80 us de la impulsul laser). Bula de 
cavitaţie, cu un timp de viață de 50 us, atinge o rază maximă de 300 um, adică de câteva 
ori mai mare față de zigotul de şoarece (90-100 um în diametru). Aşadar, nu este reco- 
mandabilă utilizarea laserului cu Nd:YAG în regim declanşat în microchirurgia celulară, 
datorită formării inevitabile a bulelor de cavitație în mediul lichid şi caracterului lor 
distructiv pentru structuri atât de sensibile cum sunt celulele. 

Deoarece lungimea de undă 1,064 um este absorbită slab de membranele celulare, 
formarea plasmei este o etapă necesară pentru iniţierea unei ablaţii eficiente. Plasma este 
produsă datorită iradianței mari atinse în planul obiect al microscopului, prin focalizarea 
puternică a fasciculului laser într-un spot cu diametrul de 2 um. Pentru o energie de 50 uJ 
şi o durată a impulsului de 7 ns, în focar se atinge o iradianță de 2-10!! W/cm?. Pe zona 
pellucida a zigotului, pragul de formare a plasmei este de câteva zeci de uJ. La aceste 
energii laser, mărimea bulei de cavitaţie formate este de 10 ori mai mare decât însăşi 
ținta. Există cel puţin două motive pentru a evita folosirea laserilor cu Nd:YAG în regim 
declanşat pentru proceduri microchirurgicale: a) disproporţia între mărimea bulelor for- 

mate în comparaţie cu mărimea țintei; b) mărimea impulsului acustic generat la colapsul 
bulei de cavitaţie induse de plasmă. 

Rezultate extrem de promițătoare au fost obținute cu ajutorul unei diode laser din 
InGaAsP, care emite la 1,48 um o putere în undă de continuă de până la 120 mW (Rink 
et al. 1994a). Diametrul găurii produse în zona pellucida a zigotului de şoarece creşte li- 
niar cu timpul de iradiere, pentru o iradianță constantă (880 kW/cm°). Reproductibilitatea 
perforării este foarte bună, diametrul găurii putând fi controlat cu o precizie mai bună de 

1 um. La iradianța menţionată mai sus, pragul de ablaţie se atinge pentru o durată de ira- 
diere de 5 ms, adică pentru o energie de 310 uJ. În aceste condiţii, craterul perforat are aproxi- 
mativ 3 um, fără a penetra complet membrana celulei. Diametre ale găurilor de 5-7 um, 
relevante pentru penetrarea spermatozoizilor, sunt realizate în 10-20 ms, adică pentru 
energii mai mici de 1,5 mJ. Cu ajutorul acestui laser se pot produce găuri cu diametrul de 
până la 18 um, într-un timp de iradiere de 90 ms (5,9 mJ). Totuşi, în acest caz, s-au 
observat efecte termice (curgere prin convecție în mediul lichid înconjurător). 

Impactul procedurii de perforare cu laser a membranelor celulare a fost testat prin cul- 
tivarea zigoților perforaţi, Atât zigoții din această categorie, cât şi cei din grupa de con- 
trol, au atins faza de blastulă în proporție de 70%. 

În comparaţie cu celelalte proceduri de perforare laser, dioda laser prezintă numeroase 
avantaje. Coeficientul scăzut de absorbţie a radiaţiei laser de 1,48 um în mediul de cul- 
tură, în comparaţie cu absorbția foarte puternică a laserilor cu ArF sau Er:Y AG, permite 
utilizarea procedurii fără contact, nefiind necesare fibre optice, micropipete sau ghiduri 
de undă goale. Un alt avantaj decisiv al diodei laser este că gaura se produce într-o 
singură iradiere şi nu necesită ajustări ulterioare, Gaura se realizează în 10 sau 20 ms, un 
timp considerabil mai scurt faţă de iradierea cu laserul XeC! la 308 nm, care necesită o 
poziţionare controlată a celulelor de până la 10 s (El-Danasouri et al. 1993). In plus, 
radiaţia de 1,48 um nu prezintă potenţial mutagenic ca radiaţia din UV, iar pertorarea 
membranei celulare se efectuează în mediul de cultură, minimizând astfel expunerea 
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ouălelor sensibile la condiţii adverse. Deoarece deschiderea membranei se realizează 
aproape instantaneu, procedura cu dioda laser se poate aplica cu ajutorul unui microscop 
convenţional, fără mese de deplasare sofisticate şi scumpe şi fără micromanipulatoare, 
Descloux et al. (1998) au modelat cinetica de termoliză a matricii de glicoproteine din 
zona pellucida, indusă de absorbția radiaţiei laser de 1,48 um, ca un proces de rată, 
caracterizat de funcţia de distrugere Henriques (vezi $ 5.4.5.5). Pentru a evalua siguranța 
procedurii, Hollis er al. (1997) şi Hollis er al. (1998) au estimat că temperatura la care 
intervine disoluția membranei este mai mare de 100 °C. Totuşi, având în vedere efectul 
de defocalizare în procesul de perforare, temperatura de vârf poate fi semnificativ mai 
mică. Calculele indică o reducere rapidă a temperaturii față de axa fasciculului laser, 
aceasta scăzând sub 40 °C pe o distanţă radială de numai 40 um. 
Experimentările au arătat că dacă temperatura creşte de la 62 °C la 73 °C, timpul de 
disoluție a membranei zigoţilor scade de la 11 minute la 37 secunde. Fitarea datelor 
experimentale cu ecuația (5.294) a permis determinarea energiei de activare pentru 
disoluția membranei celulare: EA = 25 800 J/mol şi a frecvenţei de ciocnire moleculară: 
A, = 1,46-10% sil. Aceşti parametri de rată ce caracterizează termoliza membranei celu- 
lare sunt diferiți de valorile raportate anterior (vezi tabelul 5.33). Totuşi, procesele 
studiate anterior sunt diferite. În cazul distrugerii țesuturilor şi a coagulării proteinelor, 
valorile lui 4, sunt cuprinse între 1055 Şi 0 celei timp ce E, are valori în domeniul 
105-10% J/mol, Valorile determinate pentru zona pellucida sunt mai coborâte, ceea ce 
implică o energie mai mică necesară pentru procesul de disoluţie a glicoproteinelor, chiar 
dacă acesta este iniţiat la o temperatură de prag mai mare. 

Rezultatele obținute în acest studiu au fost extrapolate pentru duratele de iradiere uti- 
lizate în microchirurgia celulară cu diodă laser (1,48 um), respectiv 10 ms. Aceasta con- 
duce la o temperatură de 110 °C. Deşi pare surprinzătoare o astfel de temperatură într-un 
mediu apos, totuşi s-a arătat că pentru creșterea foarte scurtă a temperaturii, apa poate fi 
supraîncălzită fără a se produce bule de cavitație (van Leeuwen er al. 1993b). 

Fiind demonstrate posibilitățile tehnice şi beneficiile metodei de microchirurgie celu- 
lară cu diodă laser, rămâne de clarificat baza fizică şi biofizică a procesului de interacţie 
implicat. Rezultatele obținute până în prezent arată că procesele de interacție ale 
fasciculelor laser în undă continuă, bine colimate şi focalizate în spoturi cu diametrul de 
câţiva um, pot conduce la procese termice extrem de localizate. În acest fel, este posibilă 
perforarea foarte precisă a materialelor biologice datorită gradientului de iradianță foarte 
mare în focarul fasciculului laser. Observațiile experimentale arată că procesul de înde- 
părtare a materialului responsabil pentru perforarea membranelor celulare cu diodă laser 
este termoliza proteinelor, care nu este însoțită de efecte mecanice nedorite, tipice pentru 
impulsurile laser scurte din domeniul nanosecundelor. 


10.2. PENSETE LASER ŞI FOARFECI LASER 


Unele proprietăţi ale fasciculelor laser sunt folosite pentru realizarea pensetelor laser 
și a foarfecelor laser, sisteme de micromanipulatoare dotate cu o serie de module laser, cu 
diferite lungimi de undă și puteri variabile, Ele sunt destinate micromanipulării şi micro- 
chirurgiei particulelor biologice microscopice in vitro. Proprietatea fasciculului laser de a 
avea o anumită energie este utilizată în microchirurgie, această aplicaţie fiind denumită şi 
foarfeci laser sau microfascicule laser. Fasciculul laser posedă de asemenea moment şi 
câmp electric, proprietăţi care stau la baza pensetelor laser (denumiri echivalente: capcană 
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optică, pensete optice, pensete fotonice, capcană laser) (Wright er al. 1990). În micro- 
chirurgie se utilizează de obicei fascicule laser în impulsuri scurte și intensitate mare, iar 
în micromanipulatoare fascicule laser în undă continuă din IR apropiat (Greulich şi 
Monajembashi 1996). Fasciculul laser este introdus pe calea optică a unui microscop pentru 
a realiza „capcana optică” şi „bisturiul” în focarul lui. Pensetele laser înglobează Jaseri cu 
Nd:YAG, cu Ti:safir sau diode laser (830 sau 980 nm, cu puteri de 200 mW, 750 mW şi 
1 W). Foarfecele laser utilizează laseri cu Nd:YAG, cu excimeri şi cu azot. Dacă foarfe- 
cele laser se bazează pe efectul termic sau ablativ al radiaţiei laser, în care ablaţia este 
principalul rezultat, capturarea optică a particulelor mici, ca virusurile, bacteriile, celulele 
sau organitele, este legată de deflexia fotonilor incidenţi, care creează o forță capabilă să 
deplaseze particula către focarul unui fascicul laser colimat. Pensetele laser şi foarfecele 
laser sunt instrumente moderne, care s-au impus în anii 1990 în cercetările biologice şi în 
laboratoarele clinice. 

Pensetele laser bazate pe principiul capturării optice permit manipularea neinvazivă a 
obiectelor microscopice cu ajutorul unui singur fascicul laser focalizat. Câmpul electric 
intens al fasciculului laser induce un moment de dipol electric în particula care urmează a 
fi capturată. Dacă frecvenţa laser este mai mică decât frecvența de absorbție a particulei, 
momentul de dipol electric indus este în fază cu câmpul aplicat şi, datorită așa-numitei 
forțe de dipol, particula atinge un echilibru stabil în poziţia în care câmpul electric are 
valoarea maximă. Astfel, particulele dielectrice sunt capturate lângă focarul fasciculului 
laser şi pot fi manipulate prin deplasarea capcanei optice, într-o configurație denumită 
„pensetă laser” (Ashkin şi Dziedzic 1987). 

Lungimea de undă laser aleasă pentru pensetele laser nu trebuie să fie din regiunile 
UV şi vizibil, unde celulele biologice pot fi distruse de absorbţia radiaţiei şi totodată ea 
trebuie să fie îndepărtată de maximul relativ de absorbție al apei, centrat la 1,4 um 
(Grego et al. 1997). i 

Într-o analiză cantitativă a capcanei optice cu fascicule laser pentru sfere dielectrice 
cu dimensiuni mai mari decât lungimea de undă optică, Ashkin er al. (1986) şi Ashkin 
(1992) au arătat că forțele produse de fasciculele focalizate pot fi calculate pe baza opticii 
geometrice aplicată sferei. Amplitudinea forței de capturare creşte cu unghiul de foca- 
lizare al fasciculului laser. Astfel, sunt realizate pensete laser eficiente când radiația laser 
este focalizată strâns, de exemplu cu o apertură numerică mare a obiectivului microsco- 
pului. Forţa de capturare optică depinde de diametrul particulelor şi se micşorează pentru 
particule mici, datorită contribuţiei reduse a refracției la unghiuri mari. 

Forţele exercitate de radiaţia laser asupra unei particule sunt clasificate ca forța de îm- 
prăştiere sau presiunea radiaţiei şi forța de gradient sau forța de dipol. Forța de împrăş- 
tiere este proporţională cu iradianța optică şi este îndreptată în direcția de propagare a 
fasciculului laser incident. Presiunea radiaţiei se deduce astfel: multiplicarea masei (Ee) 
cu viteza luminii în vid (c) dă momentul (£/c) asociat radiației; presiunea p este definită 
în general ca momentul pe unitatea de timp şi suprafaţă, rezultând p = Æ / (r4c); Et este 
puterea P, iar P/A = I este iradianţa, astfel că p = I/c; într-un solvent cu indicele de 
refracție n, această ecuaţie se corectează astfel: p = nl/c; în sfârşit, forţa de împrăştiere se 
obţine prin multiplicarea presiunii cu aria (nP/c). Pentru un laser cu puterea de | W, 
această forţă are valoarea 44-10? N (4,4 nN), 

Presiunea luminii este numai una din componentele care acţionează într-o capcană 
laser. Ea explică de ce obiectele sunt îndepărtate din calea fasciculului laser. Totuşi, 
într-un fascicul focalizat, există o forţă adițională care împinge particulele în focar, Forţa 
de gradient este determinată de ncomogenitatea spaţială a intensității luminii (ec - grad 
unde E, este câmpul electric). Aşadar, forța de gradient este proporţională cu gradientul 
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intensității luminii (factorul de proporţionalitate fiind polarizabilitatea mediului) şi este 
îndreptată în direcția contrară gradientului de intensitate, adică către focar, 

Capturarea optică se realizează printr-un echilibru delicat a] acestor forțe (Wright er 
al. 1993, Wright et al. 1994, Felgner er al. 1995, Simmons et al. 1996). Când,p particulă 
este localizată între sursa de lumină și focar, forța de împrăştiere și forța de gradient îm- 
ping obiectul către focar. Dacă particula se găseşte dincolo de focar, forța de împrăştiere 
acționează pe direcția inversă față de focar, pe când forța de gradient împinge particula 
către focar, Forța rezultantă depinde de modificarea spaţială a câmpului electric, adică de 
gradE,, care este suficient de mare pentru a contrabalansa forța de împrăștiere în fascicu- 
lele laser puternic focalizate. Situaţia specifică depinde de geometria particulară a experi- 
mentului, în special de calitatea fasciculului laser (dată de structura sa modală). 

Aşadar, forțele exercitate asupra unui obiect plasat într-o capcană optică depind de 
lungimea de undă a radiaţiei laser, de lărgimea fasciculului laser, de unghiul de focalizare 
şi de puterea laser aplicată. 

Efectele de capturare;sunt maxime când indicele de refracție efectiv este cuprins între 
1,1 şi 1,6, condiţie care este adesea îndeplinită de materialele biologice. Forța rezultantă 
este reglată prin modificarea puterii laser. 

Dacă aplicaţiile iniţiale ale pensetelor laser erau bazate în principal pe laserii cu 
Nd:Y AG, în ultimul timp cercetările sunt concentrate asupra utilizării diodelor laser (Sato 
et al. 1991, Afzal şi Treacy 1992, Grego er al. 1997). Atenţia este îndreptată în special 
asupra regiunii spectrale cuprinsă între 750 nm şi 850 nm, în care există un minim pentru 
absorbţia apei. Diodele de mare putere, cu o coerență foarte bună, asigură surse laser eco- 
nomice şi uşor de manipulat. Fasciculele emise de diodele laser sunt astigmatice, cu un 
profil al intensității ne-gaussian. Ca urmare a calităţii slabe a acestor fascicule, captura- 
rea optică cu diode laser ar putea fi mai puţin eficientă față de, laserii cu He-Ne sau 
Nd:YAG. Această chestiune a fost examinată de Bakker Schut er al. (1993) prin măsura- 
rea forţelor de captură dezvoltate de diodele laser şi le-au găsit comparabile cu cele create 
de fasciculele gaussiene având aceeaşi intensitate. O compensare standard a formei eliptice 
a fasciculului laser emis de diodele laser se poate obţine prin utilizarea prismelor. Escandon 
et al. (1994) au studiat eficienţa de captură în funcție de compensarea elipticităţii. 

Grego er al. (1997), utilizând o diodă laser ce emite la 840 nm şi un obiectiv cu 
apertura numerică de 0,65, au creat pensete optice performante, care au reuşit să captu- 
reze obiecte cu dimensiuni cuprinse între 0,1 şi 7,45 um. Aceasta demonstrează că pense- 
tele laser sunt capabile să funcționeze într-un domeniu larg de parametri experimentali, 
ca lungimea de undă a laserului, puterea sa, mărimea taliei fasciculului şi dimensiunile 
particulelor. Această plajă largă a condiţiilor experimentale recomandă pensetele laser ca 
dispozitive multilaterale pentru cercetarea ştiinţifică a speciilor biologice (macromole- 
cule, structuri biologice subcelulare, celule sau microsfere fără viaţă). Succesul pensete- 
lor laser, ca şi a foarfecelor laser constă în faptul că ele acționează fără contact, fiind mai 
puțin traumatizante ca microdispozitivele mecanice. Din ce în ce mai des, foarfecele laser 
şi pensetele laser sunt utilizate ca dispozitive combinate (Weben şi Greulich 1992). 

Pensetele laser au fost utilizate pentru măsurarea forțelor de motilitate ale celulelor 
(Schiitze şi Clement-Sengewald 1994a, König er al. 1996a) şi organitelor (Ashkin er al. 
1990), pentru micromanipularea celulelor sau cromozomilor (Weber şi Greulich 1992, 
Liang et al. 1993) și pentru perforarea membranei şi inserția spermatozoizilor în oocite 
(Schutze er al, 1994b; vezi paragraful precedent). Distrugerea celulelor datorită radiației 
laser, măsurată în termenii pierderii eficienţei de clonare, s-a găsit a fi destul de coborâtă 
la 820-850 nm şi 950-990 nm şi moderată la 700 nm şi 1 064 nm (Liang er al. 1996). 

Eficienţa de clonare a laserilor multimod este redusă în comparaţie cu laserii mono- 
mod având aceeaşi lungime de undă (760 nm) şi putere (88 mW), datorită creşterii tran- 
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zitorii a puterii laserilor multimodali prin bătaia modurilor longitudinale, care determină 
o rată mărită a proceselor de excitare de doi fotoni (Liu et al. 1995, König et al. 1996b). 
Recent, au devenit disponibile diode laser ce emit în roşu (670-680 nm), cu puteri de 
până la 0,5 W şi cu profiluri apropiate de limita de difracție. În comparaţie cu laserii din 
IR apropiat, ele au următoarele avantaje: reglare mai facilă a fasciculelor laser din vizibil; 
dimensiuni mai mici ale spotului laser, apropiate de limita de difracție, datorită lungimii 
de undă mai mici; distrugeri celulare reduse, datorită absorbției de un foton foarte scăzute 
în apă şi absorbției de doi fotoni destul de redusă în diferite componente celulare. 
Schneckenburger et al. (1997) au evaluat utilitatea radiației laser din vizibil pentru pense- 
tele laser. S-a remarcat faptul că radiația laser de 680 nm conduce la o reducere a eficien- 
tei de clonare de 50 %, pe când radiația de 670 nm, ca şi cea având lungimea de undă de 
1 064 nm, nu afectează coloniile de celule (la o expunere radiantă de 340 MJ/cm”). 
Aşadar, diodele laser la 670 nm şi laserul cu Nd:YAG la 1 064 nm pot fi utilizați în pen- 
setele laser fără a produce distrugerea celulelor (măsurată în termenii eficienţei de clonare 
şi a creşterii celulelor) dacă expunerea radiantă rămâne sub nivelul a sute de MJ/cm?. 

În concluzie, focalizarea unui fascicul laser în undă continuă la limita sa de difracție, 
cu un obiectiv având apertura numerică mare, poate produce un gradient semnificativ în 
profilul intensității fasciculului, astfel că forțele de gradient domină forțele de împrăştie- 
re, ceea ce creează o capcană optică. Pentru microsfere dielectrice cu diametrul de 10 um 
s-a măsurat o putere laser minimă pentru captură de ~ 5 mW şi o distanță efectivă de 
captură de 2,4 um (Wright er al. 1990). Un eşantion devine confinat spațial în vecinătatea 
focarului fasciculului laser, unde densităţile de putere optică pot depăşi în mod curent 
1-100 MW/cm?. Pentru a micşora efectele fototermice şi fotobiologice care ar putea avea 
loc la aceste iradianțe ridicate, lungimea de undă a laserului este aleasă în IR apropiat, la 
1 064 nm sau 700-900 nm. Totuşi, chiar şi la pensetele care utilizează laseri din IR apro- 
piat, iradianța este suficient de mare ca urmare a focalizării la limita de difracție astfel că 
se poate induce încălzirea localizată a eşantionului sau chiar efecte de absorbție de doi 
fotoni în undă continuă. 

Principalele avantaje ale pensetelor laser sunt: a) pot manipula o singură celulă sau un 
singur organit; b) nu necesită contactul fizic cu proba, deoarece principiul de funcţionare 
este legat de transferul momentului de la fluxul de fotoni la particulă; c) specimenul stu- 
diat poate fi menţinut într-un spaţiu închis, limitând considerabil riscul de contaminare 
(în special pentru eşântioanele puternic infecțioase); d) lungimea de undă a laserului poa- 
te fi selectată astfel încât să nu fie periculoasă pentru specimenele biologice. De aceea, 
aceste instrumente pot fi aplicate la studiul celulelor vii; e) pensetele laser se manipulează 
cu uşurinţă, nefiind necesar un personal cu înaltă calificare. 

Pensetele laser şi foarfecele laser oferă oportunitatea de a realiza experimente şi 
manipulări în vitro rapide şi de rutină. 

În continuare vom prezenta câteva din aplicaţiile pensetelor laser şi a foarfecelor 
laser. În neurologie, se pot stabili conexiuni predeterminate între celule nervoase spe- 
cifice, pentru a realiza circuite neuronale (acestea vor avea un impact imens în cercetările 
de îmbinare a celulelor din măduva spinării), Pensetele laser sunt utilizate pentru selecta- 
rea și izolarea celulelor singulare, O singură celulă poate fi sortată şi manipulată fără 
contact mecanic. Această aplicaţie prezintă interes când este foarte importantă specifici- 
tatea unei fracții selectate (de exemplu clonarea celulelor rare), pentru sortarea unor 
leucocite unice (de exemplu pentru producerea unor anticorpi cu specificitate puternică) 
şi pentru analiza genetică (de exemplu celulele fetale din sângele matern), it 

În cercetările privind interacţiile celulă-celulă, pensetele laser sunt folosite pentru 
înțelegerea fenomenului de aderare care apare între celulele ucigaşe naturale şi celulele 
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canceroase țintă. Prin studierea interacţiilor celulare între limfocitele infectate şi celulele 
sănătoase s-ar putea determina condiţiile pentru răspândirea intercelulară minimă a infec- 
țiilor. Aceste instrumente noi pot fi folosite pentru măsurarea forțelor generate de mole- 
cule, care determină mişcarea fizică din transformarea energiei chimice, în procese ca 
funcțiile musculare, diviziunea celulelor și sinteza proteinelor. Prin examinarea acestor 
forțe şi a moleculelor care le generează se speră să se obțină o înțelegere mai profundă a 
unor boli, ca de exemplu cardiomiopatia hipertrofică (dilatarea inimii cauzată de contrac- 
tiile slabe ale mușchiului), sindromul Down (care rezultă din diviziunea greşită a celu- 
elor sexuale) şi fibroza cistică (boală moştenită, implicând disfuncționalități în sinteza 
proteinelor în organe, incluzând pancreasul şi plămânii). 

Pensetele laser şi foarfecele laser sunt utilizate pentru a înțelege diviziunea celulară 
(mitoza). În această aplicaţie, un laser cu Nd:YAG (1 064 nm) este folosit ca pensetă 
laser şi un laser cu Nd:YAG în regim declanşat şi dublat în frecvență (532 nm) este 
folosit ca foarfece laser. Tehnologia de microchirurgie laser oferă o metodă eficientă de 
distrugere selectivă a structurilor în timpul diviziunii celulelor, pe când celelalte structuri 
sunt păstrate intacte. Impulsurile de ns ale radiaţiei de 532 nm pot distruge anumite struc- 
turi asociate cromozomilor în celulele vii, fără a distruge alte structuri ataşate cromo- 
zomilor în timpul diviziunii celulei. 

Cercetătorii au studiat și mărimea „forței de ejectare” (“vântul polar”). Această forță 
deplasează brațele cromozomilor în afara polilor axiali care creează axele celulei animale, 
structuri temporare -formate în timpul mitozei, care ajută la deplasarea cromozomilor 
astfel încât ei să fie echidistanți față de polii axiali. De asemenea, s-au studiat centromerii 
(kinetocorii), formațiuni din constituția cromozomului, reprezentând locul unde se 
inserează brațele cromatidelor, care se pare că îl ajută să se deplaseze către polii axiali în 
timpul mitozei. 

Combinația pensete laser şi foarfeci laser este utilizată în biologia reproducerii (vezi 
= § 10.1). În timp ce capcana optică este folosită pentru selectarea şi capturarea unui anumit 
spermatozoid, cea de-a doua componentă, fasciculul de microdisecţie, este folosită pentru 
secţionarea cozii celulei şi pentru a forma o incizie precisă (5-15 um) în zona pellucida a 
oului (oocit), facilitând astfel procedura de fecundare in vitro. 

O altă aplicaţie ambițioasă este Proiectul Genomului Uman (Manni 1995). Acesta este 
un proiect internațional care intenţionează să identifice şi să localizeze genele (succesiu- 
nea ADN-ului care codifică succesiunea aminoacizilor din proteine) şi alte repere gene- 
tice (succesiunea ADN-ului care.nu codifică proteinele şi deci asigură o funcţie de reglare 
sau una necunoscută), adică trei miliarde de biți de informaţie (perechi de bază ale 
ADN-ului) din 75 000. de gene (care specifică şi controlează producerea tuturor protei- 
nelor la o ființă umană vie), distribuite în 23 de perechi de cromozomi umani. Proiectul 
încearcă de asemenea să identifice succesiunea perechilor de bază care codifică genele 
specifice şi funcţiile biologice pe care le controlează. Cu tehnicile tradiționale, acest 
proiect ar putea fi realizat în 10-15 ani. Tehnica laser ar putea înregistra această succe- 
siune în numai câteva luni. Reacţiile chimice sunt utilizate pentru secţionarea şi etiche- 
tarea segmentelor de ADN desemnate studierii, iar fasciculele laser pentru analiza chimi- 
că în timp real a bucăţilor de gene şi pentru micromanipulatoare (capturarea şi secţiona- 
rea cromozomilor şi analiza succesiunii lor de bază). 

Utilizarea pensetelor laser în instrumentele destinate identificării şi localizării genelor 
poate îmbunătăţi eficiența şi micşora prețul de cost în analiza genomului uman, deoarece 
fragmente mari de ADN pot fi suspendate rapid şi precis în lichidul în mişcare în care se 
găseşte eşantionul. Tehnica destinată acestui scop conţine un microscop care integrează 
două fascicule laser acordabile în frecvenţă pentru capturarea țintelor, un fascicul laser 
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acordabil în frecvență pentru secţionare şi microscopia confocală de fluorescență. 
Fasciculele de capturare sunt produse de un laser în inel cu Ti:safir pompat cu un laser cu 
argon (10-100 mW la 700-900 nm şi un spot focalizat de 1 um). Secţionarea este reali- 
zată de un laser cu Nd:YAG (8 ns), care funcționează pe frecvența fundamentală sau pe 


armonicele a doua, a treia şi a patra. 


10:3. ANALIZA STRUCTURII CELULARE 


Laserii sunt folosiți în mod obişnuit pentru sortarea tipurilor de celule, pentru 
caracterizarea mărimii celulelor şi a structurii interne, pentru măsurarea parametrilor de 
trasnsport ai celulelor, precum şi pentru studiul biochimiei celulare cu probe fluorescente. 
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Fig. 10.1. (a) Micrograf'optic al unei 
globule roşii a sângelui, înregistrat în 
transmisie cu radiaţie din IR apropiat; 
(b) secțiune transversală schematică a 
unei globule roșii a sângelui plasată 
într-un rezonator Fabry-Perot, cu 
mediu activ semiconductor. Săgeţile 
arată căile optice posibile în rezonator, 
corespunzând modurilor optice stabile 
(drum închis) şi instabile (drum 
deschis) (Gourley et al. 1995). 


Aceste aplicaţii laser beneficiază de interacţiile 
specifice între radiaţia laser şi celule, respectiv îm- 
prăştierea luminii, fluorescența indusă cu laser, 
refracția şi absorbția. În toate cazurile, radiația este 
confinată slab în celule, deoarece ele servesc numai 
ca centri pasivi de împrăştiere şi absorbție. 

O nouă tehnică laser “intracavitară, numită 
laserul cu microcavitate biologică sau mai simplu 
laserul cu biocavitate a fost dezvoltată recent pentru 
analiza celulelor biologice (Gourley er al. 1995). 
Laserul cu biocavitate utilizează tehnologia cavității 
verticale cu emisie la suprafață, asociată dispoziti- 
velor semiconductoare. Celulele analizate sunt pla- 
sate pe o plachetă semiconductoare cu emisie la 
suprafață, realizată din AIGaAs/GaAs. 

Oglinzile rezonatorului Fabry-Perot sunt de 
două tipuri diferite. Cea de deasupra este o oglindă | 
dicroică cu straturi dielectrice multiple depuse pe 
sticlă. Oglinda din partea inferioară este un strat 
semiconductor multiplu, crescut epitaxial pe sub- 
stratul din GaAs (figura 10.1b). Pe această oglin- 
dă este integrat un mediu activ, care prezintă câş- 
tig laser. Acesta furnizează fotonii şi amplificarea 
necesară efectului laser într-un mod optic susținut 
de celulă. 

Combinația plachetelor laser cu emisie la su- 
prafață şi a oglinzilor reprezintă o formă convena- 
bilă de plachetă monolită, compatibilă cu litografia 
microelectronică standard. Structurile semiconduc- 
toare şi dispozitivele pot fi fabricate cu dimensiuni 
de nm până la mm, comparabile cu mărimile 
celulelor și ale componentelor lor. Microlaserul se- 
miconductor, optica de difracție şi detectorii optici 
pot fi integrați compact pe o singură plachetă. Re- 
zultatul este un dispozitiv complex de analiză, foar- 
te rapid şi compatibil cu procesarea paralelă. 
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Celulele integrate în această structură joacă rolul de ghiduri de undă optice (sau mi- 
crolentile), care confinează (sau focalizează) radiația generată în rezonatorul semiconduc- 
torului. Efectul de ghid de undă se datorează micilor diferențe ale constantelor dielectrice 
ale diferitelor componente celulare şi ale fluidelor înconjurătoare. Aceste variații provin 
de la concentrațiile diferite de proteine din citoplasma, nucleul sau organitele celulei. 

Radiația emisă de laserul cu biocavitate corespunde modurilor electromagnetice TEM 
definite de structura celulei şi depinde de mărimea şi forma celulelor (frecvențele de 
rezonanță sunt determinate de proprietățile dielectrice ale celulelor). Prin utilizarea unui 
spectrometru de mare rezoluţie, aceste frecvenţe laser pot fi măsurate ca linii spectrale 
înguste. Spaţierea şi intensitatea acestor linii furnizează o semnătură spectrală unică 
pentru fiecare celulă în parte. 

Pentru a înțelege acest mod nou de analiză a structurii celulelor, ne vom referi pe 
scurt la câteva elemente de optică a celulelor şi în particular globulele roşii ale sângelui. 
Proprietăţile optice de interes includ geometria celulei, indicele de refracție, coeficientul 
de absorbție şi împrăștierea 'optică datorită rugozității suprafeței. Globulele roşii normale 
ale sângelui au o formă toroidală, cu diametrul torului de 7 um şi grosimea sa de 2 um 
(figura 10.1a). Rugozitatea suprafeței celulei este mică (< 50 nm) în comparaţie cu lungi- 
mea de undă utilizată (850 nm), astfel că împrăştierea optică este redusă. 

Suprafaţa include o regiune convexă lângă circumferința celulei şi o regiune centrală 
concavă. Astfel, celula poate fi privită ca o lentilă-cu distanță focală variabilă. Circum- 
ferința exterioară va focaliza radiaţia laser, iar regiunea centrală o va împrăștia. Indicele 
de refracție al celulei este determinat în primul rând de complexul intern hemoglobi- 
nă/spectrină şi este cu aproximativ 2 % mai mare decât plasma sangvină ce o înconjoară. 
Coeficienţii de absorbţie ai hemoglobinei şi apei sunt mai mici de 102 cm” la 850 nm. 
Astfel, globulele roşii sunt elemente optice aproape perfecte (lentile), cu împrăştiere sau 
absorbție optică redusă (la suprafață sau în interior). Datorită transparenţei ridicate şi 
împrăştierii reduse, celulele favorizează procesul de generare a radiaţiei laser. 

Regiunea cu câştig a semiconductorului este pompată optic cu un alt laser. Sunt create 
> astfel perechi electroni-goluri în groapa cuantică, rezultând efectul laser. Pompâjul optic 
- al semiconductorului se poate face cu radiație laser în undă continuă sau cu impulsuri 

laser de ns, ps sau fs. Laserii cu impulsuri scurte produc cel mai ridicat câştig şi numărul 
cel mai mare de moduri în oscilație. Laserul cu biocavitate poate funcţiona cu sau fără 
celula prezentă în cavitatea sa. 

Puterea de pompaj necesară pentru a atinge pragul de oscilație în cavitatea goală este 
mult mai mare faţă de cazul în care celulă este prezentă în cavitate. Un spectru calculat 
(liniile verticale) ale modurilor transversale emise de laser la 850 nm pentru o celulă cu 
diametrul de 7,5 um şi indicele de refracție 1,4 este prezentat în figura 10.2. Sunt arătate 
de asemenea imagini corespunzând la şase moduri de ordin scăzut în cazul globulelor 
roşii normale ale sângelui. 

Imaginile experimentale ale modurilor ilustrate în figura 10.2 demonstrează că celu- 
lele susțin modurile electromagnetice transversale similare cu cele observate în cazul 
rezonatoarelor laser convenţionale. Imaginile sunt înregistrate pentru un laser de pompaj 
în undă continuă sau în impulsuri de ns. Cu aceste surse de pompaj, câştigul spectral este 
minim şi de obicei se observă-un singur mod transversal. 

Frecvența de apariţie a unui mod dat depinde de distribuția mărimii şi formei celulei. 
Cel mai frecvent mod este TEM.o. Probabilitatea de apariție a modurilor. laser este 
următoarea: TEM o — 50 %; TEM“ i0 (o combinaţie liniară a modurilor TEM o orizontale 
şi verticale) — 10 %; TEMoo — 15 %, Modurile TEMao (4 lobi), TEMso (6 lobi), TEMo, 
(punct şi inel) şi TEMo» (punct despicat şi inel) se observă cu o frecvenţă mult mai mică 
(câteva procente). 
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Fig. 10.2. Liniile spectrale calculate pentru modurile optice transversale ale ghidurilor de undă 
cilindrice într-un rezonator Fabry-Perot (aproximând o globulă roşie a sângelui). Liniile 
spectrale sunt etichetate cu indicii mn, ordinul modurilor transversale TEM,„. Peste liniile 
spectrale corespunzătoare sunt arătate micrografuri experimentale în câmp apropiat ale 
modurilor de oscilație susținute de globulele roşii normale ale sângelui (Gourley eta/.1995). 


Modurile TEM'o şi TEM „o prezintă noduri (zone întunecate) lângă centrul celulei şi 
sunt în concordanță cu forma toroidală a celulelor. Modul fundamental TEMoo este 
asociat celulelor care au pierdut o parte din biconcavitatea lor. Modurile de ordin superior 
stabile apar în cazul celulelor mai mari. 

Laserul poate funcționa de asemenea cu impulsuri de pompaj de fs. În acest caz, 
câştigul spectral este foarte larg şi multe moduri transversale pot oscila simultan. Distri- 
buţia observată a intensităților spectrale ale modurilor va depinde de câştigul şi pierderile 
relative pentru fiecare mod (geometria şi difracția optică a celulei). Separarea spectrală a 
modurilor se va micşora odată cu diametrul celulei. Celule diferite vor avea o distribuţie 
spectrală unică a modurilor transversale, care poate fi folosită pentru calibrarea dimen- 
siunilor celulei pe o scară de timp ultrascurtă. 

Imaginile şi spectrele pentru trei globule roşii normale ale sângelui, înregistrate cu 
impulsuri de fs, sunt arătate în figura 10.3. Cele trei celule corespund unor diametre dife- 
rite, cuprinse între 5 şi 7,5 um. În fiecare caz, imaginile şi spectrul cuprind mai multe 
moduri transversale diferite, funcționând simultan. Spectrele sunt reprezentate pe o scară 
logaritmică, care se întinde pe trei ordine de mărime de la nivelul de bază până la vârful 
cel mai înalt, pentru a pune în evidență modurile slabe. 

Spectrul celulei de 5,0 um prezintă modul dominant TEMoo şi modul TEM; mai 
puţin intens. Celula mai mică are o biconcavitate mai redusă, care favorizează modul 
fundamental. Modurile sunt caracterizate de o separare spectrală largă (5,5 nm) ca rezul- 
tat al dimensiunilor mici ale celulei. Spectrul celulei de 5,7 um prezintă un mod dominant 
TEMyp, un mod TEMoo mai puţin intens şi un mod TEM» slab. Modul dominant este 
evident în imaginea cu doi lobi. Această celulă are o biconcavitate mai mare şi favo- 
rizează un mod superior. Vârfurile acestui spectru au o separare mai mică, datorită di- 
mensiunilor mai mari ale celulei. În sfârşit, spectrul unei celule mai mari, de 7,5 um, 
prezintă şapte moduri în funcționarea laserului cu biocavitate. Modul dominant este 
TEMuo, fiind identificat de imaginea înregistrată lângă prag. Modurile de ordin superior 
scad aproape monoton spre lungimi de undă mai mici. Separarea acestor moduri este 
mică (de obicei 1-2 nm), datorită dimensiunii mai mari a celulei. 
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Fig. 10.3. Micrografuri şi spectre ale fasciculului laser în câmp apropiat 
pentru trei globule roşii normale ale sângelui, extrase din sânge 
proaspăt şi plasate într-un rezonator Fabry-Perot (Gourley et a/.1995). 


Laserul cu biocavitate a fost testat pentru a se măsura sensibilitatea sa în cazul 
globulelor roşii anormale. Au fost selectate hematii în semilună (acromocite), deoarece 
ele corespund unei bine cunoscute boli moleculare. În acest caz, molecula de hemoglo- 
bină (Hb) are substituit un aminoacid în lanţul B-globulinei, care determină ca proteina 
HbS să cristalizeze parțial în interiorul celulei. Fiind prezente fazele solidă şi lichidă, 
celula dobândeşte forma caracteristică de semilună. Imaginile experimentale şi spectrele 
unei celule în formă de semilună sunt arătate în figura 10.4. 

În spectrul de jos, înregistrat pentru o celulă de 8,2 um, vârfurile de la lungimea de 
undă cea mai mare, în partea dreaptă, sunt largi şi de intensitate mică. Aceste vârfuri 
corespund modurilor TEM,. şi TEM2;,, care nu sprijină efectul laser. Vârful dominant, 
TEM3,, al treilea de la dreapta, corespunde imaginii observate cu trei lobi. Celelalte 
vârfuri în oscilație apar la lungimi de undă mai scurte. Vârfurile sunt egal spaţiate cu 
aproximativ 2 nm. 

Imaginile şi spectrele celulelor în semilună sunt destul de diferite de cele ale globu- 
lelor roşii normale ale sângelui. În celulele normale, modul fundamental şi modul imediat 
superior sprijină efectul laser. În celulele în semilună, numai modurile de ordin superior 
sprijină efectul laser. Nu s-a observat modul fundamental la nici o celulă în semilună. 
Aceasta este în concordanţă cu structura liniară a celulelor în semilună. 

Celulele nucleate, ca cele de drojdie sau globulele albe ale sângelui sunt mai mari 
decât globulele roşii ale sângelui. Complexul nuclear are un indice de refracție mai mare 
decât citoplasma înconjurătoare. La rândul ei, citoplasma conținută în celulă are un indice 
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de refracție mai mare decât plasma sangvină. Datorită acestor trei indici de refracție 
diferiți, globulele albe ale sângelui au două tipuri distincte de moduri optice: moduri de 
suprafață (TEMos şi/sau TEMo7) şi moduri nucleare (TEMoo, TEMo şi moduri de ordin 
superior, similare cu cele observate la globulele roşii ale sângelui). 
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Fig. 10.4. Micrografuri şi spectre ale fasciculului laser în câmp 
apropiat pentru trei globule roşii în semilună, extrase din sânge total 
şi plasate într-un rezonator Fabry-Perot (Gourley er a1.1995). 


Pentru radiaţia laser confinată în interiorul celulei, dar în afara nucleului (modurile de 
suprafață), modurile sunt de tipul modurilor galeriei şoptitoare, analoage cu undele 
sonore din catedrala Saint Paul din Londra, descrise pentru prima dată de Lord Rayleigh. 
Aceste moduri prezintă intensitate zero în nucleu şi o distribuţie de antinoduri de-a lungul 
frontierei celulei similară cu spiţele unei roți. 

Laserul cu biocavitate are posibilităţi extinse de aplicare, incluzând analiza ultrarapidă 
a unor populaţii mari de celule, caracterizarea precisă a mărimii şi formei celulelor, iden- 
tificarea unor modificări subtile în structura celulei şi în compoziţia sa chimică şi altele. 
Laserul cu biocavitate poate oferi informaţii pentru celule atât de la animale, inclusiv om, 
cât şi de la plante, 

Laserul cu biocavitate poate fi folosit de asemenea pentru probarea sistemului 
imunitar uman (calibrarea dimensiunilor celulelor şi nucleelor la limfocite), pentru carac- 
terizarea bolilor genetice (cuantificarea formei globulelor roşii normale şi în semilună) şi 
pentru determinarea mărimii unor particule dielectrice mici (câțiva um). Acest laser îşi 
poate găsi aplicaţii și în analiza rapidă a lichidelor, gazelor şi particulelor, pentru 
înregistrarea calității mediului. sau în detecția ultrasensibilă a moleculelor singulare. 
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11 
DIAGNOSTICARE CU LASERI 


11.1. SPECTROSCOPIE /N SITU 


În timp ce aplicaţiile terapeutice ale laserilor în medicină sunt bazate pe efectele 
radiaţiei laser asupra țesutului, diagnosticarea cu laseri utilizează modificările detectabile 
ce rezultă din efectele țesuturilor asupra radiaţiei laser, Interesul pentru laseri a crescut în 
ultimii ani şi în cazul dispozitivelor de diagnosticare, un domeniu de cercetare care a fost 
denumit „diagnosticare optică”, 

Scopul global al diagnosticării optice este de a furniza informaţii despre ţesuturi prin 
utilizarea radiaţiei laser într-o modalitate de sondare nedistructivă, Deoarece diagnosticul 
endoscopic depinde de abilitatea medicului de a identifica țesutul anormal din masa tesu- 
tului normal, metodele de diagnosticare optică pot îmbunătăți precizia de diagnosticare în 
endoscopie. Deşi o mare varietate de tehnici optice pot fi utilizate pentru investigarea te- 
suturilor, metodele explorate până acum s-au bazat pe principiile spectroscopiei conven- 
tionale, în special pe fluorescența indusă cu laserul (laser-induced fluorescence - LIF) şi 
pe spectroscopia prin reflectanță difuză. ; 

Au fost dezvoltate numeroase aplicații clinice ale acestor tehnici spectroscopice, 
inclusiv diferențierea țesutului malign de cel benign, monitorarea stării metabolice şi mă- 
surarea concentrației locale a medicamentelor, Dintre diversele tehnici optice care se 
aplică în diagnosticare, spectroscopia de fluorescenţă a prezentat cel mai mare interes 
(Schomacker et al. 1991b). Această metodă de studiere nedistructivă a ţesuturilor se apli- 
că local (în situ), furnizând informaţii similare cu cele care se obţin din examinarea 
histochimică tradițională a țesuturilor prelevate din organism. 

Spectroscopia de Jluorescenţă este o metodă de laborator utilizată pe larg în chimie, 
fizică, biochimie şi biofizică pentru caracterizarea proceselor chimice şi fizice în 


„ materiale, Există un număr important de fluorofori naturali în celule şi țesuturi, care emit 


fluorescentă în regiunea vizibilă a spectrului, ca de exemplu flavinele, triptofanul, tiro- 
zina, NADH, colagenul, elastina şi altele, Se cunoaşte că flavinele emit fluorescenţă şi 
prezintă modificări spectrale când sunt transformate din starea oxidată în cea redusă. 
Riboflavinele emit fluorescenţă în vizibil, între 510 și 530 nm, şi UV, Deși țesutul este un 
amestec complex și heterogen de un număr mare de specii moleculare ce conțin numeroşi 
fluorofori potenţiali, în practică semnalele de fluorescentă sunt dominate numai de câțiva 
fluorofori, ale căror spectre de excitație şi emisie se suprapun. Fluaroforii sunt conținuți 
într-o matrice care prezintă împrăştiere şi absorbție şi care afectează cantitatea de radiaţie 
laser care pătrunde în fluorofori şi mărimea semnalului de fluorescentă care este emis la 
suprafață și deci poate ajunge pe detector, 

Sistemele folosite pentru prelucaren semnalelor de fluorescentă in vivo se compun 
dintr-un Jaser compact în impulsuri sau în undă continuă (de exemplu un laser cu azot în 
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impulsuri sau un laser cu heliu-cadmiu) ca sursă de excitare şi un detector care măsoară 
spectrul de autofluorescenţă rezultant şi care, la rândul său, furnizează informaţii despre 
starea țesutului. Radiația de excitație este transmisă printr-o fibră din cuarț cu diametru 
mic, care este trecută prin canalul unui endoscop. Fluorescența indusă, cu o lungime de 
undă mai mare decât radiaţia incidentă, este captată cu aceeaşi fibră și transmisă înapoi 
spre un analizor optic, care constă dintr-un monocromaător cu rețea de difracție cu un ana- 
lizor multicanal. Rezultatul este măsurarea intensității de fluorescență în funcție de lungi- 
mea de undă, pentru o lungime de undă de excitație fixă. Semnalul de fluorescență captat 
este transmis unui calculator, care realizează analiza lui completă. 

Mărimea semnalului de fluorescență depinde de: a) distribuţia ratei fluenței, determi- 
nată de radiaţia de excitație în țesut, dependentă de lungimea de undă a radiaţiei incidente 
şi de poziţia spațială; b) produsul dintre coeficientul de absorbţie și eficiența cuantică a 
fluoroforilor din țesut; c) atenuarea radiației de fluorescenţă de către absorbția şi împrăş- 
tierea țesutului. Din nefericire, spectrul de fluorescență măsurat (forma liniei) se suprapu- 
ne adesea cu forma intrinsecă a liniilor fluoroforilor din țesut, adică cu spectrul unui 
eşantion optic nemodificat de împrăştiere şi absorbţie. Proprietăţile optice dependente de 
lungimea de undă ale cromoforilor din țesut (ca de exemplu sângele) determină o 
atenuare a spectrului de fluorescență generat de fluoroforii distribuiţi în țesut (Durkin şi 
Richards-Kortum 1996). 

În plus, împrăştierea schimbă direcţia de propagare a luminii şi în final modifică mări- 
mea fluorescenţei detectate şi chiar distribuția unghiurilor sub care radiația de fluores- 
cență părăseşte suprafața țesutului. Simulările Monte Carlo asigură o metodă directă şi fa- 
cilă pentru a examina toate aceste efecte. Diferite proprietăţi optice, condiţii de frontieră * 
şi neomogenități ale țesutului pot fi examinate cu rapiditate. De asemenea, diferite 
geometrii de iradiere şi detecție pot fi testate pentru a optimiza performanţa sistemului 
(Welch er al. 1997). 

Dispozitivele pentru fluorescență indusă cu laserul cuprind o gamă largă de scheme, 
începând cu cele mai simple, care se bazează pe două sau mai multe lungimi de undă de 
excitație sau emisie, pentru a compensa efectele geometrice şi absorbţia: luminii de către 
sânge sau țesuturi şi terminând cu sisteme sofisticate de imagistică endoscopică, bazate 
pe lungimi de undă multiple şi prelucrarea datelor pe calculator. În viitor, pot deveni 
realizabile clinic. tehnicile cu rezoluție temporală, care oferă informaţii suplimentare 
privind discriminarea între țesuturile normale şi cele anormale. 

Studiile de fluorescență a tumorilor s-au dezvoltat în paralel cu terapia fotodinamică, 
iar aplicaţiile clinice se bazează în prezent pe folosirea derivaţilor de hematoporfirină în 
calitate de colorant fluorescent exogen. Dezvoltările ulterioare ar putea conduce la folo- 
sirea unor coloranţi fluorescenţi specifici, fără proprietăţi fotodinamice,. È 

Speciroscopia prin reflectanjă difuză este legată de împrăştierea multiplă în țesuturile 
cu turbiditate, care deflectă traiectoria fiecărui foton şi permite întoarcerea la suprafață a 
unei părţi din radiaţia laser incidentă. Lungimea căii fiecărui foton care a reuşit să scape cu 
succes din țesut este diferită. Unii fotoni intră în țesut și sunt împrăștiați imediat până când 
părăsesc suprafața, Alţi fotoni parcurg, distanţe mai mari în țesut până când migrează spre 
suprafață, Toţi aceşti fotoni contribuie la reflectanța difuză observabilă (Jacques 1989d). 

Tehnica spectroscopiei prin reflectanță difuză in vivo foloseşte sonde multiple cu fibre 
optice, separate spaţial pe suprafața țesutului, care permit obținerea spectrelor de absorb- 
ție în țesut, corectate cu distorsiunea spectrală datorită împrăștierii luminii (Jacques 
1996b). Experimental, a fost demonstrată și o metodă complementară, respectiv spectro- 
scopia cu timp de zbor a fotonilor, care poate deveni aplicabilă clinic odată cu dezvol- 
tarea tehnologică a diodelor laser cu impulsuri de picosecunde şi a fotodetectoarelor 
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rapide. Această tehnică se bazează pe măsurarea împrăştierii temporale a impulsurilor 
laser scurte, în timp ce fotonii sunt multiplu împrăștiați în țesut. 

O modalitate echivalentă este realizarea de măsurători în domeniul frecvenţă, analoa- 
gă cu spectroscopia de fluorescență în domeniul frecvenţă, folosind surse de lumină 
modulate şi detecția sensibilă la fază (Pogue și Patterson 1994), Aplicațiile potențiale 
includ oximetria neinvazivă, bazată pe diferenţele spectrale între hemoglobină şi oxihe- 
moglobină şi cuantificarea coloranților exogeni in vivo, ca de exemplu sensibilizatorii 
fotodinamici (Parrish şi Wilson 1991). 

Spectroscopia Raman implică un efect prin care o porțiune redusă din lumina 
împrăştiată de țesut are o frecvenţă diferită de cea a fasciculului incident, cu o cantitate 
egală cu frecvențele de vibrație ale moleculelor din țesut. Efectul este foarte slab, sub 
10”? din fasciculul care stimulează acest efect, Laserii au făcut posibilă studierea mișcă- 
rilor de rotaţie şi vibraţie ale moleculelor. Din semnalul obținut prin spectroscopie Raman 
se pot extrage ponderile procentuale ale moleculelor biologice în eşantioane, ca de exem- 
plu colagenul, elastina, colesterolul şi beta-carotenul. 

Imagistica utilizând spectroscopia prin transiluminare se realizează prin iradierea în 

regim continuu cu radiație laser din vizibil sau IR apropiat (din fereastra terapeutică). 
Această metodă este evaluată în prezent pentru diagnosticarea cancerului de sân, la care 
diferențele spectrale se pot datora modificărilor în absorbţie (de exemplu a sângelui sau a 
conținutului de apă şi grăsime) sau modificărilor ultrastructurale care afectează împrăştie- 
rea luminii. Imagistica prin transiluminare în regim continuu nu a cunoscut în trecut o 
aplicabilitate amplă datorită contrastului şi rezoluţiei slabe, ce rezultă din gradul înalt de 
împrăştiere a luminii. Metodele cu rezoluţie temporală pot îmbunătăți substanţial calitatea 
imaginii, deoarece contribuţia împrăștierii poate fi redusă considerabil. Lucrând în dome- 
niul frecvenţă este posibilă realizarea unor sisteme de imagistică optică relativ simple şi 
ieftine. Mari speranţe se pun în combinarea in vivo a spectroscopiei şi imagisticii optice 
cu rezoluție temporală. 

Spectroscopia fototermică utilizează un impuls laser scurt, incident pe țesut, care 
induce o undă termică tranzitorie ce se propagă spre suprafața țesutului. Aceasta poate fi 
detectată fie prin creşterea emisiei în IR îndepărtat (corpul negru) cu tehnica radiometriei 
fototermice în impulsuri (pulsed photothermal radiometry - PPTR) (Anderson et al. 
1989), fie prin spectroscopie fotoacustică (photoacoustic spectroscopy - PAS) (Cristescu 
et al. 1997). Aplicațiile în diagnosticare sunt îndreptate în special în dermatologie, unde 
natura stratificată a ţesuturilor este adecvată investigării neinvazive, permițând, de 
exemplu, discriminarea afecţiunilor pigmentare de cele vasculare. 

In continuare, se vor prezenta câteva aplicaţii de diagnosticare prin spectroscopie in 
situ. Fluorescența indusă cu laserul poate diferenția placa aterosclerotică de peretele 
arterial normal prin spectrele lor caracteristice de fluorescență (Kittrel et al. 1985, 
Oraevsky er al. 1988, Richards-Kortum er al. 1989, Andersson-Engels et al. 1990, 
Deckelbaum 1991), Posibilitatea de a realiza analiza spectroscopică la distanță cu ajutorul 
fibrelor optice poate fi înglobată într-un sistem inteligent de angioplastie laser. Prin de- 
tectarea prezenţei ateroselerozei şi prin semnalarea terminării ablării plăcii, spectroscopia 
prin fluorescență poate ghida ablaţia laser selectivă a plăcilor aterosclerotice. 

Spectroscopia prin fluorescență permite de asemenea detectarea, localizarea şi 
înregistrarea imaginii tumorilor maligne (Andersson-Engels er al. 1990). Se pot utiliza 
agenţi exogeni care se concentrează în tumori, ca de exemplu derivații de hematoporfi- 
rină, Aceste molecule pot fi excitate într-o regiune spectrală largă, cu eficiență maximă în 
jur de 400 nm, Spectrul de fluorescenţă se obține în roşu, cu maximul între 630 şi 690 nm, 
care poate fi recunoscut cu ușurință din autofluorescenţa nestructurată a țesutului. 
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Fluorescenţa indusă cu laserul poate diagnostica leziunile premaligne ale colonului, 
respectiv poate distinge cu ușurință polipii adenomatoşi de țesutul normal al colonului şi 
de polipii hiperplazici (Kapadia er al. 1990, Schomacker et al. 1991b). Cele trei tipuri de 
țesuturi sunt iradiate cu un laser cu N> (337 nm, 3 ns, 40 pJ) prin intermediul unei fibre 
optice, iar spectrele de fluorescenţă (300-800 nm), diferenţiate pentru fiecare tip de țesut, 
sunt transmise prin aceeaşi fibră. Precizia diagnosticării prin fluorescență indusă cu 
laserul este la fel de bună ca şi cea obținută prin histologia standard. 

O altă aplicație este ghidarea prin fluorescență indusă cu laserul a rezecţiei tumorilor 
cerebrale (Schomacker er al. 1991b). Delimitarea marginilor tumorilor în timpul rezecţiei 
chirurgicale se realizează prin excitarea cu laserul a fotosensibilizatorilor (derivați de 
hematoporfirină) concentrați în tumoare. Metoda este suficient de sensibilă ca să detecte- 
ze un singur strat de celule tumorale la marginea tumorii. Contrastul semnalelor de fluo- 
rescență la 680 nm de la un gliom şi de la materia albă este mai bun de 25:1. 

Fluorescenţa indusă cu laserul este utilă şi pentru studierea farmacocineticii fotosen- 
sibilizatorilor (Schomacker er al. 1991b, Schomacker er al. 1993) şi a reacţiilor chimice 
(Jacques 1993c). Această metodă oferă câteva avantaje față de metoda obişnuită de obți- 
nere a informațiilor cinetice, care implică extragerea chimică a sensibilizatorului din 
eşantionul de țesut şi cuantificarea ulterioară prin tehnici de fluorescență, sau faţă de 
tomografia prin emisie de pozitroni, care necesită producerea unei versiuni radioactive a 
medicamentului în chestiune. Utilizarea unui sistem de transmitere cu fibre optice permite 
măsurători multiple ale distribuției medicamentului, cu o rezoluţie spațială ridicată. Limită- 
rile metodei sunt legate de necesitatea ca medicamentul să emită fluorescență şi de necesi- 
tatea unor biopsii pentru a calibra intensităţile liniilor de fluorescență în concentrații. 

Spectroscopia Raman cu transformată Fourier în IR apropiat furnizează informaţii 
histochimice valoroase în comparaţie cu alte metode optice. În particular, metoda relevă 
depozite de elastină, colagen, colesterol, esteri de colesterol, lipide, carotenoide şi apatita de 
calciu. Aceste componente au fost detectate la mai mult de 1,5 mm sub suprafaţa iradiată a 
țesutului. Spectroscopia Raman este folosită de asemenea în diagnosticul diferenţial, pentru 
a identifica diferențele între mezoteliom şi adenocarcinom în plămân (cele două forme de 
cancer necesită tratamente diferite), a identifica distrofia maculară a corneei şi a detecta 
tumorile (ţintele sunt lipide neobişnuite şi acizi nucleici în exces care apar în tumori). 

Combinarea spectroscopiei în IR cu transformată Fourier şi a microscopiei poate fi 
folosită în studierea bolilor creierului (sângerări din vase sangvine în masa înconjurătoare a 
creierului), sclerozele multiple, bolile Krabe şi Alzheimer. Prin înregistrarea poziţiei fizice a 
centrilor de absorbție în IR din creier, cercetătorii pot localiza regiunile cu distrugeri din 
țesut şi încep să înțeleagă mecanismele moleculare responsabile pentru aceste distrugeri. 

Spectroscopia se aplică în două domenii ale patologiei: pentru a examina tesutul 
ataşat implanturilor detaşate de la pacienţi şi pentru a studia cristalele care apar într-o 
boală a ficatului (cristalele sunt produse într-o boală metabolică rară, cunoscută sub denu- 
mirea de cistinoză), În practică, un specimen cu grosimea de 2-6 um este montat pe lama 
unui microscop. Radiația laser cu lungimea de undă corespunzătoare (laser cu argon) este 
țintită pe porțiunea dorită a eșantionului prin intermediul obiectivului microscopului. 
Radiația Raman stimulată de interacția luminii cu molecula este colectată de obiectiv, 
trimisă spre un spectrometru, dispersată cu o rețea de difracție şi detectată cu un tub 
fotomultiplicator sau un sistem cu CCD (dispozitive cu cuplare de sarcină), Procesul de 
examinare Raman nu are nici un efect asupra eşantionului, spre deosebire de microscopia 
electronică cu scanare și analiza cu raze X, 

Deși tehnicile spectroscopice prezintă avantaje clinice clare, ele sunt departe de a fi 
optimizate, Fluoroforii responsabili pentru producerea semnalelor nu sunt cunoscuţi şi 
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până în prezent au fost examinate in vivo numai un număr limitat de lungimi de undă, 
Lungimea de undă optimă într-o situaţie dată nu este cunoscută și mijloacele optime pen- 
uu analiza datelor şi alegerea unui algoritm de discriminare rămân evazive, Tehnicile de 
diagnosticare optică pot fi mult îmbunătăţite prin administrarea unor fluorofori exogeni, 
cate se localizează selectiv în țesuturi specificate, Alte tehnici bazate pe spectroscopia 
Raman şi spectroscopia în IR apropiat, deşi au fost analizate doar tangenţial, au un poten- 
tial imens pentru identificarea tipului de țesut și a constituenților țesutului, Diagnosticarea 
optică rămâne un domeniu fertil de cercetare, care va asigura în viitor noi metode precise 
de identificare a afecțiunilor şi care va cunoaște o extindere clinică importantă. 


11.2. DETECTAREA CANCERULUI FĂRĂ 
FOTOSENSIBILIZATORI 


Cancerul reprezintă un motiv serios de îngrijorare datorită numărului mare de cazuri 
care se înregistrează în fiecare an, Procedurile convenţionale pentru diagnosticarea cance- 
rului includ razele X, radiaţiile nucleare, rezonanța magnetică, analiza chimică şi ultrasu- 
netele. Având în vedere efectele colaterale periculoase care sunt posibile în cazul diag- 
nosticării cu raze X sau radiații nucleare şi a impreciziei sau complexității celorlalte 
tehnici, s-au căutat noi metode de detectare a cancerului. Una dintre acestea implică 
injectarea de fotosensibilizatori care se concentrează selectiv în tumori. Iluminarea aces- 
tora cu o radiaţie laser cu lungimea de undă potrivită permite evidenţierea tumorilor cu un 
contrast suficient de bun față de țesuturile sănătoase. Totuşi, această metodă implică 
injectarea unor substanţe care ar putea fi toxice, produc fotosensibilizarea pielii, iar răs- 
punsul este întârziat (peste 24 de ore). 

Tehnologia laser şi metodele spectroscopiei optice oferă o alternativă pentru detecta- 
rea in vivo şi caracterizarea modificărilor fizice şi chimice care survin la nivel micro- 
scopic în țesuturile bolnave. Fluorescența, absorbţia şi împrăștierea luminii oferă infor- 
maţii valoroase privind diferitele procese fizice, chimice şi biologice implicate, iar în 
unele cazuri metodele bazate pe aceste efecte sunt neinvazive. 

O tehnică des utilizată se bazează pe fluorescenţa intrinsecă a cromoforilor, care poate 
caracteriza starea fiziologică a țesuturilor anormale în comparație cu cele normale. Dife- 
rențele între spectrele de fluorescență ale tumorilor canceroase şi ale țesuturilor normale 
sunt atribuite transformării mediului local ce înconjoară fluoroforii, în special flavinele 
(Alfano et al. 1991), 

Această metodă de detectare a-cancerului utilizează iradierea țesutului cu fascicule 
laser din vizibil (laser cu argon, armonica a doua a laserului cu Nd:YAG) sau UV (laser 
cu azot, laser cu He-Cd), în undă continuă sau în impulsuri. Spectrul de fluorescentă emis 
este studiat cu ajutorul unor sisteme optice bazate pe filtre şi spectrometre, Răspunsul 
spectral al detectorului trebuie să fie adaptat cu banda lungimilor de undă emise de mate- 
rial. Pentru măsurătorile de fluorescenţă, tuburile fotomultiplicatoare sunt încă cele mai 
bune detectoare, deoarece sunt extrem de sensibile, cu un răspuns rapid şi un cost rezo- 
nabil, Răspunsul spectral al tuburilor fotomultiplicatoare se întinde din UV (200 nm) şi 
până în IR apropiat (1 200 nm), Spectrul integral de emisie se poate înregistra cu un sis- 
tem video (CCD) cuplat la un speetrograf. Primele cercetări au dovedit că există diferențe 
în spectrul de fluorescentă al țesuturilor normale şi canceroase din rinichi, vezica urinară 
şi prostată, S-au remarcat diferențe între profilurile spectrale şi o deplasare a vârfurilor 
liniilor emise, De exemplu, spectrul de fluorescenţă al sânului normal, excitat cu radiaţie 
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laser de 488 nm (laser cu argon) a prezentat un maxim în jur de 520 nm, cu două vârfuri 
secundare la 550 şi 600 nm, în timp ce spectrul țesutului canceros a arătat o scădere mo- 
notonă, fără vârfuri secundare. Diferențe distincte s-au înregistrat şi în cazul plămânului. 

Principala bandă de fluorescență de la 520 nm pentru țesuturile normale şi canceroase 
a fost atribuită flavinelor, care sunt fluorofori naturali prezenţi în celulele intacte şi care 
emit în vizibil în jur de 510-530 nm. Originea vârfurilor secundare de la 550 şi 600 nm în 
țesuturile normale a fost explicată prin absorbția fluorescenței de către hemoglobină. 
Vârfurile de absorbţie ale hemoglobinei intervin la 541 și 582 nm (vezi fig. 9.6) şi cores- 
pund minimelor observate în spectrul de fluorescenţă al țesuturilor normale. 

Şi în cazul iradierii cu laserul cu N3 (337 nm) s-au observat modificări semnificative 
în autofluorescența țesuturilor normale, benigne şi canceroase de la sân, în particular 
intensitatea fluorescenţei integrate spectral (Gupta er al. 1997). Ţesuturile benigne au fost 
fibroadenoame mamare, iar țesuturile canceroase au fost carcinoame intraductale, cu 
afectarea canalelor limfatice şi a pielii adiacente. S-a măsurat o diferență apreciabilă în 
intensitatea fluorescenţei țesuturilor canceroase față de celelalte țesuturi. Astfel, raportul 
intensității fluorescenței integrate spectral provenind de la țesuturile canceroase față de 
tumorile benigne şi țesuturile normale a fost de 3,2 şi respectiv 2,82. Studiile asupra 
spectrelor de excitație şi măsurătorile cu rezoluţie temporală în benzile de 390 nm, 430 nm 
şi 520 nm sugerează că fluorescența mărită pentru țesuturile canceroase se datorează în 
primul rând concentrației ridicate de fluorofori. Aceste rezultate demonstrează că 
măsurarea directă a intensității flurescenţei integrată spectral (a intensității totale) poate 
asigura o discriminare excelentă, nefiind necesară în toate cazurile analiza detaliată a 
spectrelor de fluorescentă. 

O tehnică de detectare timpurie a cancerului de plămân este bronhoscopia prin 
fluorescență. Această abordare beneficiază de avantajul proprietăţilor fluorescente ale 
plămânului în UV sau în regiunile apropiate de UV, pentru a distinge țesutul normal de 
leziunile canceroase. Excitarea se realizează cu un laser He-Cd, care emite în albastru 
(441 nm). Fasciculul laser este transmis prin canalul de iluminare al unui bronhoscop 
standard. Semnalul de fluorescență este trimis înapoi printr-un mănunchi de fibre optice 
(10 000-20 000). ; 

Sistemul de detectare a cancerelor utilizează oglinzi dicroice şi filtre spectrale pentru 
a diviza spectrul obţinut în două benzi, una în roşu şi una în verde. Atât țesutul sănătos, 
cât şi cel canceros emit cantități similare de lumină roşie, dar în verde, țesutul bolnav 
emite de aproximativ opt ori mai puţină lumină faţă de țesutul sănătos. Lumina roşie este 
utilizată pentru calibrarea semnalului din regiunea spectrală verde. 

Semnalul discretizat este analizat de un calculator şi țesuturile din plămân sunt pre- 
zentate în timp real pe un monitor color video. Țesuturile sănătoase şi cele bolnave pot fi 
identificate cu uşurinţă pe monitor. Sistemul de mai sus poate identifica precis leziuni 
canceroase cu diametrul de 1 mm. 

O altă metodă de detectare a cancerului este măsurarea fluorescenţei cu rezoluție tem- 
porală. Eșantioanele de țesut normal, benign şi malign de la sân sunt excitate cu impulsuri 
de fs având lungimea de undă 310 nm (Alfano er al. 1991). Semnalele de fluorescență 
în benzile de 340 nm şi 440 nm conţin două constante de timp, una rapidă şi una lentă. 
Dacă nu s-a observat o diferență semnificativă în constanta de timp rapidă a benzii de 
340 nm, în schimb constanta de timp lentă este dublă pentru eşantioanele maligne faţă 
de eșantioanele benigne, Astfel, constanta de timp lentă pentru țesuturile normale, 
benigne și canceroase a fost de 1,120, 1,242 şi respectiv 1,913 ns. Mărimea compo- 
nentei lente a constantei de timp pentru relaxarea fluorescenţei poate diferenția aşadar 
cancerul de sân de țesutul sănătos. Dimpotrivă, în banda de 440 nm, deşi prezintă de 
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asemenea două constante de timp, componenta lentă nu conţine informaţii de natura celor 
prezentate mai sus. 

Tehnica de fluorescenţă cu rezoluție temporală poate avea o mare importanță pentru 
dezvoltarea metodelor de diagnosticare a țesuturilor bolnave şi pentru obţinerea de infor- 
maţii directe asupra cineticii fluorescenţei țesuturilor şi asupra cromoforilor care sunt 
sensibili într-un mediu care conţine ţesut canceros. 

Cele mai multe cercetări ale spectroscopiei Raman s-au concentrat în regiunea spec- 
trală din vizibil, unde sistemele complexe, cum sunt eşantioanele biologice și țesuturile, 
absorb radiaţia laser şi deci prezintă un semnal de fluorescență semificativ. Această fluo- 
rescenţă tinde să acopere spectrul Raman din vizibil şi deci adesea este necesar ca îm- 
prăştierea Raman să fie amplificată prin împrăştiere rezonantă, pentru a avea un semnal 
observabil suficient de puternic. Introducerea transformatei Fourier rapide a extins - 
utilizarea interferometriei în spectroscopia Raman. ă 

Spectrele Raman ale țesuturilor normale şi ale țesuturilor tumorale benigne şi maligne 
provenind de la sân au fost măsurate folosind spectroscopia Raman în IR cu transformată 
Fourier. Principalele linii Raman în regiunea spectrală 700-1 900 cm™ sunt localizate la 

1 078, 1 300, 1 445 şi 1 651 cm” pentru țesutul benign, la 1.240, 1 445 şi 1 659 cm! 

„pentru tumoarea benignă şi la 1 445 şi 1 651 cm”! pentru țesutul tumoral malign. Diferen- 
ta în intensitatea relativă dintre liniile Raman de la 1 445 şi 1 651 cm”, ca şi numărul de 
linii Raman din diferite țesuturi, oferă o nouă metodă de diagnosticare, care poate detecta 
cancerul la nivel molecular. | 

“Măsurarea proprietăţilor optice ale țesuturilor furnizează o metodă de detectare nein- 
vazivă a cancerelor pielii (Wang şi Jacques 1995). În fiecare an sunt diagnosticate peste 
500 000 de cazuri noi de cancer a pielii. Un procent înalt din acestea pot fi tratate cores- 
punzător dacă sunt detectate timpuriu. S-a arătat experimental că leziunile canceroase ale 
pielii prezintă un spectru diferit al reflectanţei difuze totale (vezi $ 4.1.1.5). Prin urmare, 

"leziunile canceroase ale pielii pot fi deosebite de cele necanceroase prin compararea pro- 
prietăților optice ale ţesuturilor bolnave faţă de cele ale țesuturilor sănătoase. S-a 
demonstrat că efectul concentraţiei melaninei asupra reflectanței difuze poate fi înlăturat 
prin extrapolarea reflectanţei de la diferite lungimi de undă spre un punct fix (837 nm). 
Deoarece concentraţia de melanină nu arată caracterul malign, îndepărtarea efectului său 
este important pentru a evita detectarea falsă. 

Reflectanţa difuză totală depinde de albedo şi de anizotropia țesuturilor. Prin urmare, 
reflectanța difuză totală va rămâne constantă atâta timp cât anizotropia şi raportul între 
coeficientul de absorbţie şi coeficientul de împrăştiere efeştiv rămân constante. Separarea 
efectelor de absorbţie şi împrăştiere va mări sensibilitatea de detectare a cancerelor pielii. 

Măsurătorile efectuate in vivo au arătat că pentru diferite lungimi de undă, valorile re- 
flectanței țesutului normal şi ale leziunilor pigmentare sunt semnificativ diferite. La 420 nm, 
valorile reflectanței melanoamelor nu sunt cu mult diferite de cele ale altor leziuni pigmen- 
tare benigne, ca nevii, keratozele, lentigo şi altele. Totuşi, diferența devine semnificativă la 
lungimi de undă mai mari, ca de exemplu 650 nm şi 980 nm. S-a obținut o sensibilitate de 
90,3 % şi o specificitate de 77,4 % la analiza de discriminare între nev şi melanom. 

Reflectanța difuză totală singură nu poate prevedea dacă micşorarea ei se datorează 
creşterii concentrației de melanină. care absoarbe radiația laser sau scăderii împrăştierii 
datorită modificărilor patologice ale țesutului. Modificarea împrăștierii se corelează mai 
bine cu caracterul malign şi măreşte specificitatea detectării. Țesuturile canceroase 
manifestă modificări arhitecturale semnificative la nivel celular şi subcelular. Componen- 
tele celulare care determină împrăștierea elastică au dimensiuni tipice de acelaşi ordin de 
mărime cu lungimile de undă din vizibil. sau IR apropiat. Proprietăţile de împrăştiere 
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elastică (Mie) ale ţesuturilor. sunt dependente de lungimea de undă şi deci aceste 
proprietăți pot constitui un indicator corespunzător al cancerului, 

Progresele recente în înțelegerea propagării luminii în țesutul mamar și dezvoltarea 
tehnicilor cu rezoluție temporală (în domeniul frecvență sau timp) în spectroscopia 
țesuturilor au îmbunătățit rezultatele mamografiei optice (Fantini et al. 1998). Au fost 
raportate rezultatele clinice obţinute cu un nou dispozitiv de mamografie optică în dome- 
niul frecvenţă, care funcționează la două lungimi de undă din IR apropiat. Ca urmare a 
acestei abordări, mamogramele optice au un contrast îmbunătățit al imaginilor. Acestea, 
pe durata examinării, sunt vizualizate în timp real pe ecranul unui calculator, fără a fi ne- 
cesară o manipulare suplimentară a țesutului. 


11.3. BIOPSIE OPTICĂ 


Biopsia convențională implică recoltarea unor eşantioane mici de țesut, prelucrarea şi 
apoi examinarea lor la microscop. Unele eşantioane se obţin cu dificultate din anumite 
zone ale corpului, iar analiza este însoțită de o întârziere inerentă. 

Biopsia optică, în care se utilizează laserii şi spectroscopia, reprezintă o alternativă 
neinvazivă şi poate asigura rezultate imediate. Tehnica biopsiei optice constă dintr-o fibră 
optică inserată într-un cateter, care este presată uşor pe țesutul analizat. Radiația laser este 
aplicată în țesut şi lumina colectată este analizată imediat pentru a determina constituția 
țesutului. Apoi, proba este repoziționată pentru a analiza un alt eşantion. 

Sunt testate diferite metode spectroscopice pentru utilizare în biopsia optică, inclusiv 
împrăştierea elastică (reflectanța), spectroscopia de infraroşu, de fluorescență şi Raman. 
În cadrul spectroscopiei cu împrăştiere elastică, lumina este trimisă şi colectată prin inter- 
mediul unei fibre optice, care. este plasată în contact optic cu zona de țesut eşantionată. 
Radiația cu lungimea de undă între 300 şi 750 nm, generată de un laser sau de o lampă cu 
arc cu xenon, este transmisă la țesut printr-o fibră optică având diametrul cuprins între 
200 şi 500 um. O altă fibră, plasată la 300-400 um față de cealaltă fibră, colectează lu- 
mina împrăştiată de ţesut şi o transmite spre două spectrometre. O altă pereche de fibre 
măsoară un spectru de referință de la un material care împrăştie standard, pentru a lua în 
consideraţie variațiile sursei de lumină. Ambele fibre care colectează semnalele sunt co- 
nectate la un calculator, echipat cu programe de analiză a datelor. 

Lumina recepţionată de la eşantion este analizată pentru a determina proprietățile de 
împrăştiere şi absorbție ale țesutului într-o gamă largă de lungimi de undă. Aceşti para- 
metri sunt importanți pentru analiză, deoarece celulele din țesuturile bolnave suferă modi- 
ficări fizice şi chimice care le fac distincte din punct de vedere spectral de țesutul normal. 
Fiecare afecțiune păstrează aceleași caracteristici de la pacient la pacient, în timp ce 
afecțiunile diferite au spectre relativ diferite, 

Microscopia confocală cu scanare laser poate furniza neinvaziv imagini ale straturilor 
ce compun pielea umană, Această tehnică utilizează un laser ca sursă de excitație, în locul 
unei lămpi cu mercur folosită. anterior, deoarece el asigură a strălucire mai ridicată, 
monocromaticitate şi posibilitatea de a selecta lungimea de undă pentru scanare. Micro- 
scopia confocală cu scanare laser constă dintr-un sistem optie cu laseri interschimbabili 
(laseri cu argon la 488 sau 514 nm, laseri cu kripton la 647 nm, laseri cu Ti:safit la 800 nm 
și laseri cu Nd:YAG Ja 1 064 nm). Fiecare laser testează diferite nivele ale pielii (lungi- 
mile de undă mai mari dintre cele menţionate au o penetrare mai adâncă), Ca fotodetector 
este utilizată o fotodiodă cu siliciu în avalanșă, care are o sensibilitate ridicată pentru 
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lungimile de undă cuprinse între 600 nm și infraroșu. Semnalul detectat este trimis unui 
monitor video, unui videocasetofon sau unui calculator adaptat prelucrării imaginilor. 

Microscopia confocală cu scanare laser a putut să scaneze până la o adâncime maximă 
de 200 pm, fiind limitată de faptul că această tehnică înregistrează fotoni retroîmprăştiaţi 
singulari, Contrastul imaginii este produs de diferențele refractive ale componentelor 
țesutului. Melanina, pigmentul pielii, reflectă puternic lumina și joacă rolul de agent de 
contrast care îmbunătățește imaginile. Rezultatele imaginilor microscopiei confocale se 
corelează bine cu cele obținute prin biopsie convenţională. 

Optica ajută la îmbunătăţirea biopsiei sânului. O diodă laser de 15 mW, care emite la 
635 nm, transmite radiaţia printr-o fibră optică spre locul unde este implantat dispozitivul 
de biopsie convenţională. Dacă vârful fibrei optice se găseşte în leziune, se produce o 
sfera luminoasă, care se propagă pe o distanță de câţiva centimetri în țesut, ceea ce per- 
mite chirurgului să localizeze cu precizie zona tumorală. 

Microdisecţia cu captură laser combină -precizia unui fascicul laser cu avantajele 
oferite de metoda microtransferului pri aderență. Această tehnică va avea un avantaj 
major în patologie, deoarece permite caracterizarea rapidă şi extragerea unui număr redus 
de celule. Microdisecţia cu captură laser are două avantaje majore față de metodele de 
biopsie convenţionale; În primul rând, elimină procesul manual complicat de îndepărtare 
a eşantioanelor de pe lamele şi depozitarea lor în tuburile de testare. Noua metodă poate 
extrage două celule în 8 s. În al doilea rând, noul procedeu prezervă leziunile, astfel că 
patologii pot vizualiza celulele exact cum ele apar în contextul țesutului înconjurător. 

Setul de microdisecție constă dintr-un microscop, un laser şi un film termoplastic, 
care asigură microtransferul prin aderență. Filmul poate fi activat cu o serie de laseri. 
Laserul, care are o; putere cu puţin,mai mare decât cea a unui indicator cu fascicul laser, 
i încălzeşte plasticul, Prin îndepărtarea filmului se. extrag celulele, care pot fi arhivate sau 
“manipulate prin înmuierea filmului într-o soluţie tampon. 

Eşantioanele pure obținute prin metoda microdisecţiei cu captură laser reprezintă cel 
mai sigur indicator al cauzelor diseminării cancerului sau a încetării funcţionării rinichi- 
lor. Patologii au utilizat această metodă precisă şi minim invazivă pentru a extrage probe 
din plăcile. Alzheimer, cancerul de sân, hiperplazia ductală atipică a sânului, neoplazia 
prostatei şi foliculii limfoizi. 


11.4. ÎNREGISTRAREA GLUCOZEI 


Milioane de diabetici din întreaga lume îşi măsoară concentraţia de glucoză din sânge 
de câteva ori pe zi, Această boală apare când organismul nu produce o cantitate suficientă 
de insulină sau nu o utilizează în mod eficient. Insulina este un hormon produs de 
pancreas, care modifică membranele celulelor astfel încât ele să preia glucoza necesară 
pentru metabolismul lor, În diabetul de tipul I, organismul nu poate produce insulină, de 
obicei datorită unui atac autoimun al celulelor beta pancreatice, în timp ce în diabetul de 
tipul ÎI, insulina poate fi produsă, dar celulele nu o recunosc şi creşte concentraţia 
glucozei din sânge (poate fi controlată prin păstrarea unei diete stricte şi pierderea greută- 
tii). Acumularea glucozei în țesuturi produce o serie de complicaţii, inclusiv boli cardio- 
vasculare, hipertensiune și distrugerea nervilor, a rinichilor şi a retinei. Pacienţii cu diabe- 
tul de tipul I trebuie să-și analizeze sângele o dată sau de două ori pe zi, iar cei cu diabe- 
tul de tipul 11 efectuează această operaţie o dată sau de două ori pe săptămână. 

În esență, toate metodele uzuale pentru determinarea glucozei necesită obținerea de 
sânge de la pacient prin înțeparea în deget. Analiza cantitativă se realizează printr-o 
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reacție chimică în care este implicat eșantionul de sânge. Eşantionul de sânge se obține 
de obicei din deget datorită concentraţiei mari de capilare din acest loc. Limitările 
acestei metode sunt legate de durerea datorită terminaţiilor nervoase, riscul contractării 
unor boli mortale din acele contaminate şi formarea calusului din cauza înțepării 
repetate în acelaşi loc, 

Printre metodele minim invazive de înregistrare a glucozei din sânge se numără im- 
plantarea subcutanată de senzori, măsurarea directă a indicelui de refracție al plasmei şi 
analiza chimiometrică neinvazivă a spectrelor de absorbţie efective ale țesutului.. Înre- 
gistrarea glucozei din sânge poate deveni mai puţin invazivă cu tehnicile bazate pe laseri. 

Una dintre metodele de înregistrare a glucozei din sânge apelează la proprietatea 
glucozei de a roti lumina polarizată. S-a observat că nivelul de glucoză din sânge se 
corelează cu concentrația glucozei din umoarea apoasă (fluidul dintre cornee şi cristalin). 
Gradul de rotire a luminii polarizate depinde de câteva variabile: grosimea stratului de 
fluid pe care lumina trebuie să o parcurgă, lungimea de undă a radiaţiei, temperatura şi 
concentrația substanțelor chimice active optic. 

Dacă sunt cunoscuți toţi ceilalți parametri, gradul de rotire poate fi corelat cu concen- 
trația glucozei. Se utilizează o diodă laser cu lungimea de undă 670 nm. După ce fasci- 
culul laser este polarizat: iniţial, un rotator Faraday modulează rapid vectorul de polari- 
zare. Modificarea rotației datorită glucozei din umoarea apoasă este detectată cu un alt 
rotator Faraday (analizor care polarizează lumina perpendicular față de primul rotator) şi 
apoi de un fotodetector. Deoarece lumina este îndreptată spre camera anterioară şi nu 
atinge retina, procedura nu este periculoasă pentru ochi. 

Un alt sistem bazat pe laser, în loc de a utiliza sângele pentru măsurarea glucozei, 
extrage fluid interstiţial, care serveşte la analiza nivelului de glucoză. Fluidul interstițial. 
un fluid extracelular răspândit în tot corpul chiar sub piele, conține glucoză. Un fascicul 
laser este; direcționat spre piele, pe diferite părți ale corpului. Când acesta este activat, el 
creează un micropor de mărimea grosimii unei coli de hârtie, în stratul exterior din piele. 
Fluidul interstiţial, care se scurge forțat prin micropor, este analizat cu mijloacele chimice 
folosite în mod curent pentru înregistrarea glucozei din sânge. Deoarece eşantionul de 
fluid este extras din straturile exterioare ale pielii, sistemul nu afectează nervii şi capila- 
rele din straturile profunde ale pielii, eliminând astfel durerea şi sângerarea. 

O abordare recentă de înregistrare a concentraţiei de glucoză din sânge se bazează pe 
efectul glucozei asupra transportului luminii în țesut (Maier er al. 1994, Qu şi Wilson 
1997). La început, atenţia a fost focalizată asupra spectroscopiei de absorbție, beneficiind 
de faptul că glucoza are un spectru identificabil în IR apropiat. Totuşi, modificările de ab- 
sorbție sunt foarte mici la concentrațiile de interes ale glucozei, astfel că problema esenţială 
rămâne de a extrage informaţii cantitative precise din spectrul de absorbție al țesutului. 

S-a observat că glucoza modifică de asemenea proprietăţile de împrăştiere ale ţesu- 
turilor, fie prin coeficientul de împrăştiere 4, fie prin anizotropia împrăștierii g (Maier et 
al. 1994). Imprăştierea luminii în țesuturi are loc datorită neadaptării indicilor de refracție 
între fluidul extracelular (plasma sangvină şi fluidul interstiţial) şi membranele celulelor 
care compun țesutul, Indicele de refracție al fluidului extracelular variază în funcție de 
concentrația de zahăr dizolvată, în timp ce indicele de refracție al membranelor celulare 
este presupus a fi relativ constant, Studiile s-au concentrat asupra radiaţiei din IR apro- 
piat, deoarece absorbția în tesut este redusă în această bandă spectrală, ceea ce determină 
o penetrare adâncă și fără riscuri a radiației laser în țesut, ha 

În IR apropiat, indicele de refracție al fluidului extracelular este 1,348-1,352, în timp 


ce indicele de refracție al membranelor celulare şi al agregatelor de proteine este 


1.350-1,460. Adăugarea de glucoză în sânge va mări indicele de refracție al fluidului 
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extracelular şi va modifica caracteristicile de împrăştiere ale țesutului în ansamblu (24 
scade, g creşte și coeficientul de împrăştiere efectiv scade), 

Estimările făcute de Qu şi Wilson (1997) pe baza simulărilor Monte Carlo arată că 
modificările parametrilor optici ai țesuturilor sunt de ordinul - 0,02 % pentru 44 şi 
+ 0,0007 % pentru g, la o modificare a concentrației glucozei de un milimol, ceea ce 
determină o modificare de - 0,03 % a coeficientului de împrăștiere efectiv 4y Aceste 
modificări pot fi detectate măsurând semnalul de lumină reflectat difuz sau transmis difuz 
din țesut. Totuşi, variațiile reflectanţei sau transmitanţei difuze sunt foarte mici (mai mici de 
0,1 %/milimol pentru o grosime a țesutului sub 1 cm), astfel că detectarea precisă şi sigură a 
unor semnale atât de mici necesită tehnologii cu sensibilitate și stabilitate extrem de înalte. 

O altă abordare posibilă se bazează pe principiul că modificările fiziologice în 
concentrația glucozei din fluidul extracelular produc modificări măsurabile în produsul 
dintre coeficientul de împrăştiere efectiv x, şi indicele de refracție mediu al țesutului 
n (nus). Produsul nus la 850 nm s-a măsurat cu tehnica în domeniul frecvență (Fishkin 
ei al. 1997). Aceasta implică transmiterea radiaţiei de la o sursă de lumină modulată în 
intensitate (la frecvența de 120 MHz) în profunzimea mediului studiat. Faza şi intensi- 
tatea densităţii de fotoni generate de această sursă în țesut sunt măsurate cu mare precizie 
la distanțe variabile între sursă şi detector. Aceste măsurători sunt corelate cu ecuaţiile 
analitice obținute din teoria transportului liniar, pentru a obţine raportul y/n şi produsul 
n4, caracteristice mediului (Fantini er al. 1994). Pentru un subiect uman, produsul 74, a 
scăzut de la 7,95 cm"! pentru o concentraţie a glucozei de 90 mg/dl la 7,80 cm” pentru o 
concentrație de 150 mg/dl. S-a observat o sensibilitate mai mare a produsului ng, la 
modificările concentraţiei de glucoză, când măsurătorile sunt efectuate in vivo față de 
cele in vitro. 

Abordarea de mai sus, propusă de Maier et al. (1994), poate furniza o măsurătoare 
relativă faţă de o valoare de bază, dar permite înregistrarea nivelului glucozei pe perioade 
lungi de timp. Factorii cheie pentru succesul acestei metode sunt măsurarea cu precizie a 
coeficientului de împrăştiere efectiv şi separarea modificărilor datorită împrăștierii şi 
absorbției, ceea ce este posibil cu spectrometrul în domeniul frecvență. 


11.5. SISTEM DE ÎNREGISTRARE CARDIACĂ 


Începând cu 1970, medicii măsoară debitul de sânge al inimii cu ajutorul injectării de 
soluție salină înghețată, Injecţiile periodice furnizează rezultate sigure, dar nu permit 
înregistrarea continuă a stării pacientului, 

Pentru a elimina acest neajuns, a fost elaborat un, sistem de înregistrare cardiacă bazat 
pe laser. O diodă laser care emite în IR (980 nm) încălzeşte sângele din atriu. Fasciculul 
laser este transmis, printr-o fibră optică, iar fluctuațiile de temperatură sunt măsurate cu 
un termistor plasat în artera pulmonară, 

Rezultatele au arătat că laserul este capabil să asigure încălzirea suficientă a sângelui, 
fără a distruge celulele. Prin combinarea înregistrărilor de temperatură şi a pulsului 
inimii, medicii pot determina debitul de sânge pompat de inimă şi pot analiza în acest 
mod starea organului, 

Sistemul de înregistrare cardiacă bazat pe laser realizează înregistrarea precisă şi 
continuă a stării inimii și reduce efectele colaterale potenţiale, Datorită creşterii minime a 
temperaturii, această tehnică poate fi utilizată în organism un timp nelimitat, 
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11.6. SERINGA LASER 


Perforarea pielii se poate realiza cu un laser în impulsuri. Înlocuirea acelor din oțel 
inoxidabil cu un fascicul laser previne contaminarea la utilizarea clinică. 

Un astfel de prototip a devenit recent disponibil comercial. El înglobează un laser cu 
Er:Y AG, care funcţionează la lungimea de undă 2,94 um şi livrează o energie de 200-500 
m] pe impuls. Laserul deschide un orificiu prin vaporizarea moleculelor de apă din piele. 
Laserul perforează pielea pe o adâncime suficientă pentru a extrage sângele din capilarele 
apropiate de suprafața pielii. Deoarece nu are loc coagularea sângelui, eşantionul de 
sânge este recoltat cu uşurinţă. Dispozitivul portabil, având dimensiunile de numai 3,8 x 
5,4 x 10,8 cms, este alimentat de la baterii de tip AA. Sistemul s-a dovedit eficient în 
cazurile în care este necesară numai o cantitate mică de sânge. Deoarece laserul poate 
realiza 100 000-200 000 de proceduri, costul pe aplicaţie este considerabil mai redus 
decât costul unei seringi de unică folosinţă. 


11.7. BIOSENZORI OPTICI 


Probe microscopice special proiectate pot detecta anumite modificări biologice în 
interiorul celulelor individuale vii, fără a perturba funcțiunile celulare normale. Biosen- 
zorii optici pot înregistra nivelurile de oxigen, calciu, potasiu, sodiu, glucoză sau aciditate 
(Wolfbeis 1996). Probele optice pot fi utilizate în investigaţiile pentru evaluarea noilor 
medicamente. 

Măsurătorile in situ a, unor variabile fizice, chimice şi biologice din ţesut au devenit 
posibile prin dezvoltarea fibrelor optice cu terminale modificate, care transmit radiația 
laser. Modificările în variabila țesutului rezultă într-o modificare măsurabilă a intensității, 
fazei, spectrului sau caracteristicilor temporale ale radiaţiei laser de sondare. Iniţial, astfel 
de sonde au fost limitate la cantităţi fizice relativ simple, ca presiunea şi temperatura, 
măsurate, de exemplu, prin introducerea terminalului fibrei într-un interferometru optic 
sau prin utilizarea unui traductor cu colorant fluorescent dependent de temperatură. 

La senzorii cu fibre optice, probele sunt realizate prin alungirea unui capăt al fibrei 
optice pentru a se ajunge la un diametru mai mic de 1 mm, iar în unele cazuri chiar de 0,2 um, 
în funcție de destinaţia lor. Capătul fibrei este plasat apoi într-o soluţie cu substanțe 
chimice fotosensibile. Energia unui laser cu CO» este transmisă prin fibră pentru a încălzi 
soluția, care se solidifică într-o peliculă din material plastic la terminalul fibrei. Compo- 
ziția acestei pelicule din plastic determină sensibilitatea chimică a probei. Diferite soluții 
sunt sensibile la diverşi compuși, 

Măsurătorile se realizează cu un microscop, un laser din vizibil (în general un laser cu 
argon) și în spectrometru, După plasarea probei pe lamela microscopului, energia laser 
este transmisă prin microscop pentru a realiza fluorescența probei, Analizând intensitatea 
şi răspunsul spectral al semnalului de fluorescentă, cercetătorii pot determina concentraţia 
substanţei chimice urmărite, 

Senzorul potenţiometric sensibil la lumină constă dintr-o plachetă de siliciu, acoperită 
pe o parte cu un izolator din nitrură de siliciu, care este în contact cu o soluţie apoasă. Un 
circuit extern conectează placheta de siliciu la soluţie, Iluminarea suprafeței plachetei cu 
o diodă luminiscentă produce un fotocurent mic, Când tensiunea dintre placheta de siliciu 
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şi soluţie este polarizată invers, se formează un gradient de tensiune sub suprafaţa nitrurii 
de siliciu, care poate fi detectat cu un circuit extern, Determinarea potenţialului aplicat, la 
care fotocurentul începe să curgă, reprezintă cheia măsurării pH-ului soluţiei, deoarece 
această valoare este legată de potenţialul de suprafaţă al interfeţei soluție-izolator. Rezul- 
tatele măsurătorilor au o precizie de 0,001 'unităţi de pH, făcând astfel posibilă deter- 
minarea unor modificări subtile în fiziologia celulară. 

Senzorul potențiometric sensibil la lumină poate fi utilizat pentru determinarea con- 
centrațiilor unor agenţi medicamentoși necesare să producă un anumit efect, pentru înre- 
gistrarea unor agenți biologici, ca de exemplu virusurile care interferă cu funcţiile celu- 
lare, pentru identificarea unor noi compuşi citotoxici folosiţi în chimioterapie şi pentru 
testarea sensibilităţii la medicamente a celulelor tumorale. 

Baza acestui biosenzor constă în aceea că modificările activităţii metabolice a celule- 
lor determină modificări în rata de eliberare a produselor acide, respectiv ionii de hidro- 
gen. Celulele vii utilizează incontinuu energia pentru o serie de scopuri, ca menţinerea 
gradienților concentraţiilor chimice, mişcarea mecanică şi sinteza moleculelor biologice. 
Această energie este prezentă sub forma acidului adenozintrifosforic (ATP), care trebuie 
refăcut continuu. Există două căi majore prin care substanțele nutritive sunt prelucrate 
pentru a forma ATP: glicoliza (convertește glucoza în acid lactiv în absenţa oxigenului) şi 
respirația aerobică (ruperea completă a legăturilor glucozei şi eliberarea de CO, ca produs 
final; CO» există ca acid carbonic în soluție). În ambele cazuri, rezultatul final al metabo- 
lismului celular este producerea de acizi care conţin ioni de hidrogen (H”) detectabili. 
Deoarece pH-ul este o măsurătoare inversă a concentraţiei ionilor de hidrogen, o creştere 
a pH-ului semnifică o activitate metabolică mai redusă. 

Dezvoltările actuale şi viitoare sunt în domeniul. senzorilor chimici specifici (de 
exemplu pentru glucoză) şi senzorilor pentru traductoare biologice. Producerea de siste- 
me integrate folosind laseri ieftini şi siguri în funcţionare va fi o condiţie esențială pentru 
evoluția acestor dispozitive şi folosirea lor de rutină în analize clinice sau de laborator. 
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CANTITĂȚI RADIOMETRICE 


(Standardul internațional ISO 31/6 1980 şi standardul român SR EN 60 825-1 1996) 


P [W] - puterea radiantă sau fluxul de energie radiantă este puterea emisă, transfe- 
rată sau recepționată în formă de radiație 


E |] - energia radiantă este integrala temporală a fluxului radiant pe o perioadă 
dată de timp 


Eabs > ElV [J-m°] - densitatea de energie radiantă este energia radiantă incidentă 
într-un element de volum raportată la volumul acelui element 


y = P/Ay [W:m?] - rata fluenţei de energie radiantă este, într-un anumit punct din 
spaţiu, fluxul de energie radiantă incident pe o mică sferă raportat la aria transver- 
sală a sferei l 


I= PIA [Wm] - iradianța este, într-un punct al suprafeței, fluxul de energie ra- 
diantă incident pe un element de suprafață raportat la aria acelui element 


F = E/A [Jm] - expunerea radiantă este energia radiantă incidentă pe un element 
de suprafață raportată la aria acelui element 


ATS) = PIA 42; IW.m'sr!] - radianța monocromatică dependentă de timp la 
locația r în direcţia s este densitatea fluxului de putere medie transportată în punctul 
r pe direcţia s pe unitatea de arie perpendiculară pe această direcție pe unitatea de 
unghi solid. Se mai numeşte intensitate specifică în teoria transferului radiativ şi 
strălucire în radiometrie 
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CONSTANTE UNIVERSALE 


e  Accelerația gravitațională: g = 9,80665 m-s? 

e Constanta Boltzmann: k = 1,38054 -10” J.K! 

e Constanta dielectrică: £ = 8,85419 - 10! A:s:V im” (C.F: F-m’) 
e Constanta permeabilității: 4 = 47%: 107 V-s-A”!-m'! (H-m`') 

e Constanta Planck: 4 = 6,62559 : 10% J.s 

e Constanta Stefan Boltzmann:-osg = 5,670- 10% Wm2K“ 

e Cobstant universală a gazelor: R = 8,3144 J-KI-mol! 

e Masa electronului: M, = 9,10953 . 10°! kg S 

e Masa protonului: Mp, = 1,67265 - 10% kg SE i y 
e Sarcina protonului: e, = 1,60219 - 10° C | ati 

e Viteza luminii în vid: c = 2,99792458 . 10% m-s” 


e Viteza sunetului în apă: v, = 1482,4 m-s! F 
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Tabelul A3.4. Limitele emisiei accesibile pentru produsele cu laser din clasa 3B 
Durată de emisie 
Lungime 


< 10% 10° la 0,25 0,25 la 3x10% 
de undă A [nm 


18018 302,5 | 38x10 [| | 38x10 [| | 


302,5 la 315 DALI C2 1,25%x10'% C [J] 5x10% Cz [W] 


315 la 400 E ORI Z5 [Ip E] 
< 
400 la 700 3x107 [W] ap [1] lea e: Sg: SL 0,5 [W] 
0,03 C tru t<0,06 C 
700 la 1 050 3x10! CAW] | 05 Mac pe Ne S a 0,5 [W] 
torn eo e 2 05 | 05IW | 
1400 la 10° NE E 20005 OES 


Note pentru tabelele 1 — 4: 


1. Nu există decât un număr restrâns de dovezi privind efectele expunerilor pentru 
durate mai mici de 10° s. AEL pentru aceste durate de expunere au fost extrapolate 
menținând iradianța sau puterea radiantă aplicabile la 10% s. 

2. Factorii de corecție Cı — C7 şi valorile de tranziție Tı şi Tz utilizaţi în tabelele 1 — 4 
sunt definiti prin expresiile prezentate în tabelul A3.5. 


Tabelul A3.5. Factorii de corecție şi valorile de tranziţie 


CeCe e pe | SR Dai + | 
a = 100 ea poe asa e | 
eenn e 0 a e E O e | 
Cen E E E N i: | 
CNP a E A E i ai | 
Cs = Oas Omin PERU O > Oua 
Caia e Ale sis Ea RD DE SE oi 
eer ISI SEA AI DE MURI 
+ Neutilizat în tabelele AEL, A se vedea MPE pentru piele 
+* Cs se aplică numai pentru duratele impulsurilor mai scurte decât 0,25 s 
„=, entru 1< 0,7 S; Omin = 24 mrad pentru 0,75 s tS 10 s; min = 11 mrad pe 


3, Vezi tabelul A3.7 pentru diafragmele de limitare. 
4. În formulele tabelelor 1 — 4 şi în aceste note, lungimea de undă A trebuie să fie 
exprimată în [nm] şi durata de emisie t trebuie să fie exprimată în [s]. 
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Tabelul A3.7. Diametrele aperturilor utilizate pentru măsurarea irandianţei şi expunerii radiante 


Domeniu spectral 
[nm] 


-9 -9 30 -7 3] 10% la 
< 10 10 la 10 10” la 10 10 la 10 3 x 10% 


2 000,[W:m?] 
-2 


2.000 C, [Wm 
1 000 [W.:m?]? 


Pentru factorii de corecție şi unitățile lor, a se vedea „Notele tabelelor 1 — 4° 
2 Nu există decât un număr restrâns de date privind efectele de expunere la o durată mai mică 
decât 10° s. MPE pentru aceste durate de expunere au fost extrapolate menţinând iradianța apli- 
cabilă la 10? 5 
” Pentru suprafeţele expuse ale pielii mai mari de 0,1 mê, MPE este limitată la 100 W:m? 
Pentru suprafeţele cuprinse între 0,01 m? și 0,1 m2, MPE variază invers proporțional cu supra- 


fața expusă a 
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